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Au cours de ce chapitre introductif nous allons tout d’abord recontextualiser les
microscopies optiques non line´aires parmi les me´thodes d’imagerie actuellement uti-
lise´es en biologie (Section 1.1). Puis apre`s avoir re´sume´ les principales caracte´risti-
ques des techniques de microscopie non line´aire (Section 1.1) nous discuterons des
spe´cificite´s des diffe´rents processus d’excitation non line´aires ainsi que des applica-
tions qui en de´coulent (Section 1.2). Enfin apre`s apre`s avoir de´fini les proble´matiques
et enjeux de cette the`se (Section 1.3), nous pre´senterons le dispositif expe´rimental
utilise´ pour les expe´riences de microscopie multimodale, et de paralle´lisation de
l’excitation (Section 1.4).
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1.1 Imagerie pour la biologie
1.1.1 Les techniques d’imagerie biome´dicale
1.1.1.1 Techniques les plus re´pandues
Il existe actuellement de nombreuses techniques d’imagerie biome´dicale. On dis-
tingue notamment les techniques d’imagerie clinique (la radiologie conventionnelle,
le scanner a` rayons X, l’e´chographie, et l’imagerie par re´sonance magne´tique), les mi-
croscopies optiques (confocale, non line´aire, par cohe´rence optique, etc.), ou encore
la microscopie e´lectronique. D’une fac¸on ge´ne´rale, suivant l’application conside´re´e
un compromis est a` trouver entre invasivite´ et re´solution (Figure 1.1).
Par exemple les techniques d’imagerie clinique posse`dent une re´solution mode´re´e
(typiquement 1 mm pour l’IRM) mais permettent de visualiser toutes les parties
du corps humain. Les microscopies optiques dont les re´solutions sont trois a` quatre
ordres de grandeur plus e´leve´es (1-0,1µm) et la profondeur d’imagerie limite´e a`
quelques dixie`mes de millime`tres sont en revanche adapte´es a` l’e´tude de petits orga-
nismes, de tissus, ou de cellules isole´es. Enfin, la microscopie e´lectronique, posse´dant
des re´solutions supe´rieures a` 0,1 nm (soit dix fois la taille d’un atome de carbone)
[1, 2] ne permet d’observer que des e´chantillons minces, en ge´ne´ral fixe´s chimique-
ment et de´shydrate´s.
Figure 1.1: Comparaison des techniques d’imagerie couramment utilise´es en biologie
et en me´decine. Les re´solutions accessibles s’e´chelonnent de quelques nanome`tres a`
plusieurs millime`tres suivant la technique conside´re´e. Globalement les techniques of-
frant les meilleures re´solutions sont souvent les plus invasives et inversement. Adapte´
de [3].
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1.1.1.2 De´veloppement des microscopies optiques
Les techniques de microscopie optique actuelles sont issues de nombreuses inven-
tions apparues au cours des sie`cles, la finalite´ ayant souvent e´te´ de mieux distinguer
et comprendre les tissus vivants. Les avance´es technologiques et scientifiques sont
donc e´troitement implique´es dans l’e´volution des microscopies optiques. Les pre-
miers de´veloppements ont tout d’abord e´te´ technologiques car ils ont contribue´ a`
ame´liorer le grandissement et la re´solution des premiers microscopes plein champ
qui furent invente´s par Hans Janssen et Zacharias Janssen en 1590, et par Antoni
van Leeuwenhoek (1632–1723). Ainsi, les premie`res contributions ont porte´ sur la
correction des aberrations chromatiques et sphe´riques graˆce aux premiers travaux de
Joseph Jackson Lister (1786–1869), et sur l’utilisation d’objectifs a` immersion pro-
pose´s par Giaovanni Battista Amici (1786–1863), qui de´crivit e´galement l’influence
des lamelles sur la qualite´ optique des images. Cependant ce n’est qu’apre`s les tra-
vaux d’Ernst Abbe (1840–1905) qu’un formalisme sur la re´solution et les aberrations
en microscopie fut de´fini, ce qui permit une nette ame´lioration des re´solutions des
microscopes [4, 5, 6].
Les de´veloppements suivants se sont en revanche oriente´s vers le proble`me du
contraste des microscopes plein champ dans les cellules et les tissus, conduisant
notamment a` la microscopie a` contraste de phase en 1934 [7, 8] (ce qui valut le prix
Nobel a` Frederik Zernike en 1953), et a` la microscopie a` contraste interfe´renciel par
Nomarski en 1956. Cependant, les contrastes fournis par ces me´thodes ne sont pas
spe´cifiques car ils reposent uniquement sur les variations d’indice de re´fraction dans
l’e´chantillon et il a fallu attendre l’apparition de la microscopie de fluorescence pour
gagner a` la fois en contraste et en spe´cificite´.
On peut tout de meˆme noter que les me´thodes de marquage sont apparues bien
avant la microscopie a` contraste de phase, notamment suite au travaux de Ca-
millo Golgi (1843–1926) permettant d’impre´gner des neurones entiers du syste`me
nerveux (1873), ou encore suite aux travaux du bacte´riologiste Paul Ehrlich (1854–
1915) qui utilisa la fluoresce´ine pour visualiser l’humeur aqueuse dans l’œil ainsi
que d’autres marqueurs organiques pour augmenter le contraste de bacte´ries au
microscope (1881). Cependant, il fallut plusieurs anne´es pour que les microscopes
de fluorescence et les me´thodes de marquage soient de´veloppe´es. Le marquage par
immuno-fluorescence (me´thode pour laquelle une prote´ine fluorescente attache´e a`
un anticorps va spe´cifiquement s’attacher a` un antige`ne cible), puis l’apparition des
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marqueurs encode´s ge´ne´tiquement (prote´ines fluorescentes type GFP) repre´sentent
deux contributions majeures au de´veloppement de la microscopie de fluorescence.
Enfin, malgre´ la spe´cificite´ de marquage permise par ces me´thodes, les premiers
microscopes pourvus d’une de´tection plein champ ne posse´daient pas de section-
nement optique ce qui ne permettait pas de distinguer le plan de mise au point
des autres plans de l’e´chantillon. Ces proble`mes ont e´te´ solutionne´s notamment par
l’invention du microscope confocal par Marvin Minsky en 1957, et par l’apparition
des microscopies non line´aires [9, 10, 11]. Si l’invention du microscope confocal a
permis par la suite de cartographier le de´veloppement d’e´chantillons minces ou de
cellules en culture avec un contraste et un sectionnement optique jamais obtenus
auparavant [12], la microscopie non line´aire a quant a` elle permis de de´velopper
conside´rablement l’imagerie in vivo sur des tissus e´pais [13, 14, 15, 16, 17, 18] no-
tamment graˆce a` la pre´servation du sectionnement optique dans les tissus et a` son
invasivite´ re´duite.
Figure 1.2: (a) Microscope construit par Antoni van Leeuwenhoek. Ses microscopes
e´taient constitue´s d’une seule lentille et ont d’abord e´te´ utilise´s pour ve´rifier la
re´gularite´ d’e´toffes, puis pour observer des organismes vivants. (b) En comparaison,
exemple de microscope non line´aire vendu actuellement.
1.1.2 Microscopie non line´aire : principes et proprie´te´s
1.1.2.1 Principes et domaines d’e´tude
La microscopie optique non line´aire est une application des lasers impulsion-
nels et est apparue a` partir des anne´es 1980 [10, 19, 11, 20, 21]. Contrairement a`
la microscopie confocale, la microscopie non line´aire posse`de un sectionnement op-
tique intrinse`que a` l’excitation car le signal cre´e´ de´pend non line´airement du profil
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d’excitation. Ce confinement de l’excitation et le fait qu’il soit pre´serve´ en profon-
deur dans un milieu diffusant font de la microscopie non line´aire une me´thode de
choix pour l’imagerie de tissus e´pais in vivo.
Figure 1.3: Me´canismes de contraste utilisables en microscopie line´aire et non
line´aire. 1PEF, fluorescence excite´e a` un photon (line´aire); 2PEF, fluorescence ex-
cite´e a` deux photons; SHG, ge´ne´ration de seconde harmonique; FWM, me´lange a`
quatre ondes re´sonant et non re´sonant; 3PEF, fluorescence excite´e a` trois photons;
THG, ge´ne´ration de troisie`me harmonique.
Figure 1.4: Mise en œuvre de la microscopie non line´aire. (a) Le faisceau d’un la-
ser impulsionnel est focalise´ a` l’aide d’un objectif de microscope ce qui permet de
produire efficacement des effets non line´aires dans les tissus. (b) Les images sont re-
construites point apre`s point en balayant le volume de focalisation suivant un plan
et en de´tectant les signaux non line´aires.
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Typiquement les profondeurs d’imagerie sont de l’ordre de 0,5 mm dans du tissu
ce´re´bral de rat, pour des re´solutions de l’ordre de 0,40×0,40×1,6µm3 en surface du
tissu pour une longueur d’onde λ = 950 nm et une ouverture nume´rique NA = 1,0.
Cependant, en contrepartie les images se forment relativement lentement (temps par
image typique de l’ordre de la seconde) car les tissus sont cartographie´s selon un
processus de balayage se´quentiel c’est-a`-dire point apre`s point.
En plus de la profondeur d’imagerie, l’une des caracte´ristiques de la microscopie
non line´aire re´side dans la varie´te´ des modes de contraste disponibles : fluorescence
excite´e a` deux photons (2PEF), ge´ne´ration de deuxie`me ou troisie`me harmonique
(SHG-THG) et me´lange a` quatre ondes, etc. (Figure 1.3). La fluorescence excite´e a`
deux photons de marqueurs endoge`nes ou exoge`nes est le mode de contraste le plus
utilise´ en raison de sa grande spe´cificite´ et sensibilite´. La ge´ne´ration d’harmoniques
(SHG ou THG) suscite depuis quelques anne´es un net inte´reˆt comme mode de
contraste comple´mentaire, voire alternatif quand un marquage fluorescent n’est pas
envisageable. Les applications de la microscopie non line´aire en biologie sont au-
jourd’hui nombreuses et concernent notamment les neurosciences [22, 13, 23], la
cance´rologie [24, 25], l’immunologie [26, 27, 17], et la biologie du de´veloppement
[14, 15, 28, 18].
Les phe´nome`nes optiques non line´aires sont produits de fac¸on peu efficace avec
une source de lumie`re continue. Par exemple un chromophore naturel expose´ a` la
lumie`re du soleil subira un e´ve´nement d’absorption a` deux photons environ tous les
10 millions d’anne´es. Pour produire ces effets efficacement avec un microscope dans
les tissus, on a donc besoin de profils d’excitation confine´s spatialement et tempo-
rellement, afin d’augmenter la probabilite´ d’interaction de plusieurs photons avec
une meˆme mole´cule a` un instant donne´. Le confinement spatial repose ge´ne´ralement
sur l’utilisation d’objectifs de microscope permettant de focaliser la lumie`re sur une
surface dont la dimension est limite´e par la diffraction et le confinement tempo-
rel est obtenu par l’utilisation de lasers impulsionnels produisant typiquement des
trains d’impulsions de dure´e τ ∼ 100 fs et de taux de re´pe´tition R = 1/T = 80 MHz
(Figure 1.4). Enfin, parce que le signal est ge´ne´re´ uniquement dans un volume res-
treint de l’e´chantillon, tous les photons produits peuvent eˆtre utilise´s. Ils sont donc
de´tecte´s par un collecteur de flux sensible a` grande surface place´ en transmission ou
en re´flexion, les images e´tant enregistre´es point apre`s point en balayant le volume
focal suivant un plan a` l’aide de de´flecteurs synchronise´s avec l’acquisition.
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1.1.2.2 Volume d’excitation
En microscopie non line´aire, le signal est produit dans un volume restreint centre´
sur le point de focalisation, ce qui confe`re un sectionnement optique a` l’excitation.
Dans le cas des microscopies incohe´rentes (1PEF, 2PEF, 3PEF, etc.), cela peut eˆtre
illustre´ en calculant le confinement de l’excitation : Sn (z) = 2pi
∫+∞
0 rI
n (r,z) dr.
Pour un faisceau focalise´ de forme gaussienne–lorentzienne l’intensite´ du profil d’exci-
tation peut se mettre sous la forme :
I (r,z) = 2P0
piω (z)2
exp
(
−2 r
2
ω (z)2
)
, (1.1)
ou` piω (z)2 est la surface occupe´e par le faisceau dans le plan de cote z et P0 la
puissance moyenne. Pour un faisceau gaussien ω (z) = ω0
√
1 + 4z2/ (n2k20ω40) et ω0
est la largeur a` 1/e2 du profil d’intensite´ au foyer de l’objectif de microscope. Dans
le cas d’un processus non line´aire d’ordre n le confinement de l’excitation est donc
donne´ par la relation suivante :
Sn (z)
P0
= 1
n
(
2P0
piω2 (z)
)n−1
(1.2)
Figure 1.5: Confinement optique en microscopie non line´aire. (a) Courbes du confi-
nement trace´es en e´chelle logarithmique pour une excitation a` un, deux ou trois
photons. Les courbes ont toutes e´te´ normalise´es a` l’unite´ pour la comparaison. (b)
Signal de fluorescence excite´ a` un (haut) et deux photons (bas) pour des faisceaux
focalise´s dans une cuve de fluoresce´ine. L’excitation non line´aire posse`de un confi-
nement intrinse`que. Images adapte´es de [29].
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Comme cela est illustre´ sur la Figure 1.5 dans le cas d’un e´chantillon homoge`ne,
pour un processus d’excitation line´aire le signal total cre´e´ dans chaque plan trans-
verse est invariant le long de l’axe de propagation, alors que pour une excitation non
line´aire l’efficacite´ d’excitation est maximale dans le plan de focalisation. Usuelle-
ment, le volume d’excitation V est de´fini a` partir du carre´ ou du cube de la distri-
bution d’intensite´ excitatrice. On peut ainsi approximer le volume d’excitation non
line´aire par une fonction de forme gaussienne-gaussienne dont les largeurs a` 1/e2
note´es ωxy et ωz peuvent se mettre sous la forme [29] :
ωxy =
0,320λ√
nNA pour NA ≤ 0,7 etωxy =
0,325λ√
nNA0,91
pour NA > 0,7
ωz =
0,532λ√
n
 1(
nliq −
√
n2liq − NA2
)

V = (pi/n)3/2 ω2xy × ωz
(1.3)
ou` λ est la longueur d’onde dans le vide, NA l’ouverture nume´rique et nliq
l’indice de re´fraction du milieu. Par exemple pour la fluorescence excite´e a` deux
photons (n = 2), si l’on utilise une ouverture nume´rique NA = 1,0 et une longueur
d’onde d’excitation λ = 950 nm, les extensions axiales et radiales a` mi-hauteur valent
δxy = 2
√
ln2 × ωxy = 0,40µm et δz = 2
√
ln2 × ωz = 1,60µm. Ces re´solutions sont
moins bonnes que dans le cas de la microscopie confocale car les longueurs d’onde
sont ge´ne´ralement 2 a` 3 fois plus e´leve´es. Cependant la comparaison absolue de ces
techniques en termes de re´solution est complexe, car celle-ci de´pend de plusieurs
parame`tres tels que l’ouverture du diaphragme confocal et la diffusion [30, 31, 29].
1.1.2.3 Ordre de grandeur des signaux de´tecte´s
Nous allons maintenant estimer l’ordre de grandeur des signaux attendus en
microscopie de fluorescence excite´e a` deux photons. Dans le cas ou` une mole´cule se
trouve au foyer d’un objectif de microscope, on peut s’attendre a` ce que le nombre
de photons produits par unite´ de temps (flux de photons) de fluorescence de´pende :
(i) de la section efficace de la mole´cule note´e σ2PEF , (ii) du carre´ de l’intensite´
du faisceau focalise´ note´ I20 et (iii) du gain apporte´ suite a` l’utilisation d’un train
d’impulsions de rapport cyclique T/τ . Ainsi :
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F = 12σ2PEF I
2
0
T
τ
(1.4)
Typiquement, pour un oscillateur titane-saphir e´mettant des impulsions de dure´e
τ = 100 fs a` un taux de re´pe´tition 1/T = 80 MHz, pour une puissance moyenne
d’excitation P0 = 1,0 mW = 5× 1015 photons · s−1 a` λ = 950 nm, focalise´es sur une
surface S = 10−9cm2 et pour un fluorophore de section efficace σ2PEF = 10 GM =
10−49 cm4 · s · photon−1, le flux de photons de fluorescence vaut approximativement
F ≈ 2× 105 photons · s−1. D’autre part, dans le cas ou` N mole´cules sont pre´sentes
dans le volume focal le signal produit de´pend alors (i) du signal produit par une
mole´cule, (ii) d’un facteur de correction prenant en compte la forme du faisceau note´
γ et (iii) du nombre de mole´cules N = C V , soit :
F = 12σ2PEF I
2
0
T
τ
× γ × C V (1.5)
Pour un faisceau de forme gaussienne-gaussienne γ = 1/
√
8 [32]. Ainsi, pour
des concentrations en mole´cules de l’ordre de C = 10µM et les meˆmes conditions
utilise´es pre´ce´demment, le nombre de mole´cules excite´es dans le volume focal vaut
N = 600 ce qui donne un flux de photons de fluorescence de l’ordre de F ≈ 5 ×
107 photons · s−1. Pour des temps d’acquisition par pixel compris entre 1 et 10µs on
peut alors de´tecter de l’ordre de 50–500 photons par pixel sur un angle solide de 4pi sr.
Pour collecter ce type de flux, on peut par exemple utiliser des photomultiplicateurs
(PMT) en re´gime de comptage de photons. Dans le cas d’un marquage plus efficace,
on utilise usuellement des PMT analogiques.
1.1.2.4 Pe´ne´tration dans les tissus
Le principal avantage de la microscopie non line´aire par rapport a` la micro-
scopie confocale est sa capacite´ de pe´ne´tration dans les tissus biologiques qui sont
ge´ne´ralement fortement diffusants pour la lumie`re visible. Cette capacite´ est lie´e a`
la conservation du sectionnement optique dans les tissus, a` l’efficacite´ du sche´ma de
de´tection et aux longueurs d’onde implique´es.
Conservation du sectionnement optique : contrairement a` la microscopie
confocale, la microscopie non line´aire posse`de un sectionnement optique lie´ a` la
de´pendance non line´aire entre le signal cre´e´ et l’intensite´ excitatrice. Graˆce a` cette
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proprie´te´, le sectionnement optique se conserve de fac¸on robuste dans les tissus
malgre´ la diffusion [33]. Cependant, on distingue plusieurs re´gimes de cre´ation des
signaux. Jusqu’a` des profondeurs comprises entre deux et trois fois le libre parcours
moyen (ls) de la lumie`re dans le tissu [34, 35, 36], (soit pour des profondeurs de l’ordre
de 300-500µm dans le cerveau de rat), seuls les photons balistiques contribuent au
signal, l’effet de la diffusion e´tant principalement d’atte´nuer le profil d’excitation. En
revanche pour des profondeurs plus e´leve´es la diffusion conduit peu a` peu a` une redis-
tribution des photons d’excitation et limite la qualite´ des images (Figure 1.6(a)).
D’une part, cela se traduit par une re´duction de l’ouverture nume´rique effective car
les photons se propageant suivant les angles les plus incline´s parcourent des dis-
tances plus grandes et donc subissent plus d’e´ve´nements de diffusion. D’autre part
la forte intensite´ excitatrice en surface et au-dessus du plan focal (lumie`re partielle-
ment diffuse´e) finit par produire un bruit de fond de fluorescence, conduisant a` une
de´gradation de la re´solution et du contraste, ce qui est plus critique. Quelques e´tudes
ont estime´ que la limite fondamentale pour la profondeur d’imagerie en fluorescence
excite´e a` deux photons se situe entre 5 et 8ls [37, 36].
Efficacite´ de de´tection : graˆce a` la pre´servation du sectionnement optique dans
les tissus, le sche´ma de de´tection peut eˆtre tre`s efficace en microscopie non line´aire
car aucune strate´gie de filtrage des photons n’est a` adopter contrairement a` une
de´tection confocale (Figure 1.6(b)). La sensibilite´ de de´tection est donc en grande
partie limite´e par l’e´tendue ge´ome´trique de de´tection car tous les photons e´mis
contribuent au signal utile.
Dans le cas de l’e´pide´tection d’un signal de fluorescence a` deux photons cre´e´ dans
un milieu transparent, l’angle solide d’un objectif d’ouverture nume´rique NA =
0,8-1,0 permet seulement de collecter 10–17 % de la fluorescence. Pour un milieu
fortement diffusant, cette fraction est environ double´e en surface (car le tissu en-
dessous du plan focal se comporte comme un miroir diffusant [38]) mais elle de´croˆıt
progressivement avec la profondeur car la fluorescence diffuse´e semble provenir d’une
source e´tendue dont la dimension finit par de´passer celle du champ de vue [39, 38].
Ainsi, la fraction collecte´e lors de l’imagerie en profondeur peut eˆtre ame´liore´e en
augmentant a` la fois l’ouverture nume´rique et l’acceptance angulaire de de´tection ;
plusieurs strate´gies ont e´te´ explore´es pour cela : (i) l’utilisation d’un objectif de
de´tection de faible grandissement et de forte ouverture nume´rique [39, 38, 40], (ii)
la collection a` l’aide d’un objectif supple´mentaire [41, 42], (iii) la mise au point de
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syste`mes hybrides re´fle´chissants [43, 44], (iv) le recours a` plusieurs fibres optiques
entourant l’objectif [45], ou encore (v) la conception de de´tecteurs annulaires place´s
contre l’e´chantillon [46].
Figure 1.6: Profondeur de pe´ne´tration dans les tissus. (a,b) Conservation du sec-
tionnement optique dans un tissu diffusant : (a) Vaisseaux sanguins du cortex de
souris marque´s par un fluorophore qui est excite´ a` λ = 1280 nm par un processus
d’absorption a` deux photons. (b) Simulation mode´lisant le signal de fluorescence
excite´e a` deux photons produit le long d’un faisceau focalise´ dans un milieu dif-
fusant en z = 5 × ls. On peut remarquer que du signal est cre´e´ par les photons
balistiques en surface de l’e´chantillon, ainsi que par les photons diffuse´s se trouvant
au dessus du volume focal. (c) Influence du sche´ma de de´tection : comparaison entre
une de´tection confocale et proximale en microscopie non line´aire en profondeur. (a)
Barre d’e´chelle 200µm. Adapte´ de [37, 47, 48]
Variation des coefficients de diffusion avec la longueur d’onde : les lon-
gueurs d’onde implique´es en microscopie non line´aire (700–1 300 nm) sont plus e´leve´es
que celles utilise´es en microscopie confocale (400–700 nm), ce qui permet de re´duire
l’influence de la diffusion sur le profil d’excitation car les coefficients de diffusion des
tissus diminuent lorsque la longueur d’onde augmente. Par exemple, le coefficient
de diffusion d’une e´mulsion constitue´e de gouttelettes d’huile en suspension (taille
allant de 20 a` 700 nm) dans un milieu aqueux varie comme 1/λ2,4 [49].
1.1.2.5 Parame`tres limitant la profondeur de pe´ne´tration
Absorption dans les tissus : a` l’e´chelle macroscopique, l’absorption dans un
tissu peut eˆtre quantifie´e par le libre parcours moyen d’absorption note´ labs ou par le
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coefficient d’absorption µabs = 1/labs. Cette grandeur repre´sente la distance moyenne
parcourue par un photon dans un tissu avant d’eˆtre absorbe´. L’absorption dans un
tissu se manifeste donc par une atte´nuation du profil d’intensite´ suivant la loi :
In (z) = In0 exp
[
−n z
labs
]
(1.6)
Les coefficients d’absorption de quelques constituants des tissus (eau, graisse,
HbO2, Hb, me´lanine et tryptophane) sont visibles sur la Figure 1.7. On peut re-
marquer que c’est dans la re´gion du proche infra-rouge (700–1 300 nm) que les tissus
absorbent le moins. Cette re´gion est appele´e feneˆtre de transparence des tissus et
rend l’utilisation de la microscopie non line´aire particulie`rement adapte´e pour l’e´tude
de tissus biologiques.
Figure 1.7: Coefficients d’absorption line´aires de divers constituants que l’on retrouve
dans les tissus. L’absorption globale est re´duite entre 700 et 1 300 nm, on appelle
cette zone feneˆtre de transparence des tissus. Le graphique utilise les donne´es dis-
ponibles sur le site http://omlc.ogi.edu/ et est adapte´ de [3].
Diffusion dans les tissus : a` l’e´chelle macroscopique, la diffusion est souvent
caracte´rise´e par deux parame`tres : le libre parcours moyen de diffusion de la lumie`re
note´ ls (ω) qui repre´sente la distance moyenne parcourue par un photon d’e´nergie
~ω entre deux e´ve´nements de diffusion, et le coefficient d’anisotropie g = 〈cos θ〉
qui repre´sente la direction moyenne dans laquelle les photons sont diffuse´s. Pour
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g = 0 la diffusion est isotrope, il n’existe pas de direction particulie`re, et pour g = 1
la diffusion se fait comple`tement vers l’avant. Dans les tissus biologiques le libre
parcours moyen de diffusion vaut de l’ordre de 30–100µm pour la lumie`re visible et
100–200µm pour la lumie`re infra-rouge, la diffusion s’effectuant pre´fe´rentiellement
vers l’avant avec des facteurs d’anisotropie compris entre 0,8 et 0,98 (Figure 1.8).
En premie`re approximation l’effet de la diffusion, est d’atte´nuer l’intensite´ du profil
d’excitation suivant la loi :
In (ω, z) = In0 exp
[
−n z
ls
]
, (1.7)
cela est valable tant que les photons diffuse´s participent peu a` la cre´ation du
signal, ce qui correspond a` des profondeurs d’imagerie infe´rieures au libre parcours
moyen de transport soit z ≤ ls/ (1− g). Dans la feneˆtre de transparence on a labs 
ls, si bien que seule la diffusion contribue a` diminuer l’intensite´ du profil d’excitation
[39]. Ainsi pour conserver l’intensite´ au foyer il est ne´cessaire d’utiliser une puissance
en surface P ∝ exp
(
z
ls
)
. D’autre part comme nous avons pu le voir Section 1.1.2.4,
la diffusion a e´galement pour effet de de´grader le sectionnement optique en excitation
a` deux photons pour des profondeurs supe´rieures a` 2-3 ls [35, 36].
Figure 1.8: Diffusion de Mie dans les tissus. (a) Coefficients de diffusion µs = 1/ls
pour des gouttelettes lipidiques en solution aqueuse. Les donne´es proviennent de
la re´fe´rence [49] et la courbe correspond a` une loi en 1/λ2,4. (b) Parame`tres de
diffusion dans les tissus ce´re´braux. Le libre parcours moyen et l’anisotropie pour la
matie`re grise et la matie`re blanche de´pendent de la longueur d’onde et les effets de
la diffusion sont moins visibles pour les plus grandes longueurs d’onde. Les valeurs
sont extraites des re´fe´rences [39, 50].
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Pour limiter ces effets, il est tout d’abord possible de de´caler la longueur d’onde
d’excitation dans l’infra-rouge par exemple vers 1 000–1 300 nm [39, 51, 48, 52] car
les coefficients de diffusion varient ge´ne´ralement comme λα avec α ≥ 1 [49]. D’autres
strate´gies cherchent en revanche a` rejeter la contribution provenant d’en dehors du
volume focal. Contrairement a` une ide´e courante, la de´tection confocale ne per-
met pas d’augmenter la profondeur d’imagerie [37] car au fur et a` mesure que l’on
s’enfonce dans les tissus ce type de de´tection rejette e´galement de plus en plus
de photons cre´e´s au point focal car ceux-ci semblent provenir d’une tache dont
la taille augmente. Certaines strate´gies explore´es actuellement reposent plutoˆt sur
des me´thodes permettant de moduler se´lectivement le signal au point focal en lais-
sant la contribution ge´ne´re´e hors plan d’imagerie inchange´e puis de la soustraire
[53, 54, 55], ou encore a` photo-activer pre´fe´rentiellement les mole´cules pre´sentes
dans le plan d’imagerie pour ensuite les exciter ce qui revient a` augmenter l’ordre
de la non line´arite´ du processus d’imagerie [56].
Aberrations dans les tissus : un autre effet limitant la profondeur de pe´ne´tration
dans les tissus est la de´formation de la phase spatiale du profil d’excitation. Tout
comme la diffusion, les aberrations sont dues aux inhomoge´ne´ite´s de l’indice de
re´fraction. Cependant, contrairement a` la diffusion les aberrations proviennent des
modulations basses fre´quences de l’indice de re´fraction. Elles se traduisent par une
perte de la qualite´ de focalisation et donc globalement par une baisse du niveau de
signal et de la re´solution [57], meˆme si leur influence peut eˆtre plus complexe pour
les microscopies cohe´rentes [58, 59].
1.1.2.6 Photo-toxicite´ et photo-blanchiment
Un autre avantage des microscopies non line´aires par rapport a` la microscopie
de fluorescence confocale est de diminuer la photo-toxicite´ et le photo-blanchiment
lie´s a` l’imagerie. Cette re´duction provient d’une part des longueurs d’onde utilise´es
se trouvant dans la feneˆtre de transparence des tissus (700–1 300 nm) et d’autre part
du confinement spatial de l’excitation non line´aire
Pour les longueurs d’onde d’excitation en microscopie non line´aire l’absorption
line´aire des mole´cules est faible, si bien que seules les absorptions a` plusieurs pho-
tons contribuent a` la photo-toxicite´. Ainsi, e´tant donne´ que les excitations a` plusieurs
photons sont ne´cessairement confine´es, les effets photo-toxiques pouvant perturber
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les e´chantillons sont limite´s au plan d’imagerie. Par exemple, plusieurs e´tudes ont
montre´ que la fluorescence a` deux photons ou la ge´ne´ration de troisie`me harmonique
e´taient compatibles avec l’imagerie tridimensionnelle du de´veloppement embryon-
naire de verte´bre´s et d’hexapodes [14, 60, 61, 28, 18].
D’autre part, les microscopies non line´aires permettent e´galement la re´duction
des effets de photo-blanchiment en dehors du plan focal par rapport a` la microsco-
pie confocale. Cet avantage de´coule e´galement du confinement optique qui limite
l’excitation des mole´cules fluorescentes a` un volume restreint autour du point fo-
cal (Figure 1.9). Ainsi, seul le plan image´ est affecte´ par le photo-blanchiment des
prote´ines fluorescentes. Nous verrons par la suite que cet avantage est e´galement
pre´sent en microscopie a` feuille de lumie`re, qui posse`de un confinement optique a`
l’excitation.
Figure 1.9: Comparaison du photo-blanchiment induit sur des billes fluorescentes
pour une excitation a` un (a,b) et deux photons (c,d). Le photo-blanchiment a lieu
uniquement dans le plan de focalisation pour une excitation a` deux photons contrai-
rement a` une excitation line´aire (b,d). Adapte´ de [47]
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1.1.2.7 Strate´gies d’acquisition
Comme nous avons pu le voir, en microscopie non line´aire le signal provient
d’un volume restreint autour du point focal correspondant a` la zone de plus forte
intensite´. La microscopie non line´aire est donc intrinse`quement une me´thode pour
laquelle il est ne´cessaire de balayer le volume d’excitation afin de re´aliser une image
de l’e´chantillon. Plusieurs ge´ome´tries d’excitation et de de´tection sont possibles.
La me´thode la plus re´pandue consiste a` exciter un volume de l’e´chantillon limite´
par la diffraction a` l’aide d’un objectif de forte ouverture nume´rique et a` balayer
ce volume pour reconstruire une image point par point (Figure 1.10(a)) [11]. Pour
chaque position du volume d’excitation, un signal est enregistre´ a` l’aide d’un collec-
teur de flux, si bien que la vitesse d’acquisition est limite´e a` la fois par le niveau de
signal et par la vitesse de balayage. De nombreux de´veloppements technologiques
ont permis d’augmenter les vitesses d’e´chantillonnage graˆce a` l’utilisation (i) de mi-
roirs galavanome´triques (quelques 100×100µm2 en quelques dizaines de ms ), ou (ii)
de de´flecteurs acousto-optiques qui pre´sente un grand inte´reˆt quand on limite le ba-
layage a` un nombre de points discrets et e´loigne´ (quelques µs pour quelques centaines
de points re´partis sur 100 × 100µm2) [62, 63], de sorte que le facteur limitant est
usuellement le temps ne´cessaire pour collecter un niveau de signal donne´ par pixel.
Pour augmenter encore la vitesse d’acquisition, des me´thodes de paralle´lisation de
Figure 1.10: Strate´gies de balayage pour former des images. (a) Un faisceau focalise´
est balaye´ dans le plan focal. (b) Plusieurs faisceaux sont balaye´s simultane´ment.
(c) Un profil d’illumination en ligne est balaye´ suivant une direction.
l’excitation et de la de´tection sont explore´es. Ces me´thodes reposent sur l’utilisation
de plusieurs faisceaux que l’on balaye simultane´ment (Figure 1.10(b)) [64, 65, 66,
67] ou sur l’utilisation d’un profil d’illumination en ligne que l’on balaye suivant
une dimension (Figure 1.10(c)). Nous verrons qu’il existe plusieurs me´thodes pour
produire une illumination suivant une ligne. Pour certaines me´thodes (temporal focu-
sing) il est ne´cessaire de faire un compromis sur la re´solution axiale de l’image qui se
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trouve de´grade´e [68, 69, 70], alors que pour d’autres (light sheet) la re´solution axiale
et late´rale peuvent eˆtre controˆle´es inde´pendamment [71, 72, 73, 74]. Dans toutes ces
me´thodes, le collecteur de flux est remplace´ par un de´tecteur pixellise´ (came´ra) afin
d’acque´rir en paralle`le les diffe´rents points excite´s simultane´ment dans l’e´chantillon.
Ainsi, le gain sur la vitesse d’excitation est contrebalance´ par une perte de se´lectivite´
de la de´tection par rapport a` une strate´gie d’excitation point a` point. En effet, en
pre´sence de diffusion et d’aberrations, le signal provenant d’un volume e´le´mentaire
dans l’e´chantillon devient une tache couvrant plusieurs pixels du de´tecteur ce qui
conduit a` une de´gradation du contraste et de la re´solution.
1.2 Signaux non line´aires et sources de contraste
1.2.1 Origine des contrastes
En microscopie optique le milieu est excite´ par un champ e´lectromagne´tique
que l’on focalise a` l’aide d’un objectif de microscope et la re´ponse produite est
analyse´e pour obtenir des informations sur l’e´chantillon (Figure 1.11). Celle-ci est
souvent complexe car elle de´pend des proprie´te´s du milieu et du champ excitateur. Le
couplage entre la re´ponse et l’excitation provient d’une interaction lumie`re–matie`re
et peut eˆtre de´crit comme suit.
Figure 1.11: Approche utilise´e en microscopie non line´aire. Le milieu est excite´ par
une onde e´lectromagne´tique que l’on focalise a` l’aide d’un objectif de microscope.
Sous l’action de l’onde le milieu va produire une re´ponse non line´aire caracte´ristique
du milieu.
On conside`re une mole´cule soumise a` un champ e´lectromagne´tique E dont les va-
riations spatiales sont ne´gligeables a` l’e´chelle de la mole´cule. Dans ce cas, l’interaction
lumie`re–matie`re se traduit par la cre´ation d’un moment dipolaire µ (E) se rajoutant
au moment dipolaire permanent de la mole´cule µ0 soit :
µ = µ0 + µ (E) (1.8)
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En de´veloppant la re´ponse de la mole´cule comme une se´rie de puissances du
champ e´lectromagne´tique E on peut alors e´crire :
µ = µ0 +αE +
1
2βEE +
1
6γEEE + ... (1.9)
Cette e´quation de´crit la de´formation du nuage d’e´lectrons de la mole´cule sous
l’action du champ e´lectromagne´tique E. Le terme αE est la re´ponse line´aire de
la mole´cule et correspond a` un mouvement des e´lectrons proportionnel a` la force
applique´e. α est appele´ polarisabilite´ line´aire de la mole´cule. Les termes non line´aires
βEE et γEEE correspondent en revanche a` la de´formation du nuage d’e´lectrons
apparaissant pour de forts de´placements. Cette de´formation est quantifie´e par les
hyperpolarisabilite´s du second et du troisie`me ordre note´es β et γ, ainsi que par les
termes d’ordres supe´rieurs qui ne seront pas e´tudie´s dans ce manuscrit.
Si l’on s’inte´resse maintenant la re´ponse induite pour un milieu compose´ d’un
grand nombre de mole´cules conside´re´ comme continu a` l’e´chelle du volume d’excitation,
on peut e´crire [75] :
P (t) = P (0) (t) + P (1) (t) + P (2) (t) + P (3) (t) + ...
P (t) = P (0) + 0χ(1)E (t) + 0χ(2)E (t)E (t) + 0χ(3)E (t)E (t)E (t) + ...
(1.10)
ou` P (0) est la polarisation du milieu en l’absence de champ, et P (n) la polarisation
induite par le champ pour un effet d’ordre n. Les tenseurs χ(n) sont les susceptibilite´s
d’ordre n et refle`tent la sommation dans l’espace des polarisabilite´s des mole´cules
pre´sentes dans un volume e´le´mentaire.
χ(1) est complexe et est a` l’origine de plusieurs me´canismes de contraste line´aire.
Sa partie re´elle est relie´e aux indices de re´fraction du milieu pour les diffe´rentes
composantes du champ et peut eˆtre utilise´e pour obtenir un contraste a` partir soit
de la phase accumule´e par l’onde, soit de la lumie`re diffuse´e, soit des changements
de polarisation induits sur le faisceau d’excitation. La partie imaginaire renseigne en
revanche sur les absorbeurs pre´sents dans les tissus. Elle permet d’obtenir des infor-
mations spectroscopiques et contribue au contraste pour l’imagerie de fluorescence
a` un photon.
Les tenseurs non line´aires χ(2) et χ(3) peuvent e´galement eˆtre complexes et sont
a` l’origine de plusieurs effets non line´aires couramment utilise´s en microscopie, tels
que la fluorescence excite´e a` deux photons (2PEF), la ge´ne´ration d’harmoniques
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(SHG,THG), et le me´langes a` quatre ondes (FWM). Au cours de ces effets plusieurs
photons sont mis en jeu a` l’excitation pour produire un photon de fre´quence plus
e´leve´e (Figure 1.3). Les interactions peuvent eˆtre quasi-instantane´es comme dans
le cas de la ge´ne´ration d’harmoniques (∼ 10−15 s), ou incohe´rentes a` l’e´mission dans
le cas de la fluorescence. Les expressions des polarisations supposent que la re´ponse
du milieu est instantane´e ce qui n’est pas toujours le cas pour les phe´nome`nes lie´s
aux absorptions ou pour des spectres tre`s larges. La polarisation induite d’ordre n,
P (n), s’e´crit alors de fac¸on plus ge´ne´rale comme [75] :
P
(n)
i (t) = 0
∫ dω1
2pi ...
∫ dωn
2pi χ
(n)
ii1...in (ω1,...,ωn)Ei1 (ω1) ...Ein (ωn)
exp (−i (ω1 + ...+ ωn) t)
(1.11)
Dans le cas particulier ou` χ(n)ii1...in (ω1,...,ωn) varie lentement devant E (ω1) ...E (ωn)
on retrouve alors les relations e´crites pre´ce´demment. Ainsi, la re´ponse du milieu a` un
champ e´lectromagne´tique peut eˆtre de´compose´e en plusieurs termes. Nous verrons
par la suite que les termes non line´aires (SHG, 2PEF, THG, FWM) donnent lieu a`
la cre´ation de signaux caracte´ristiques des proprie´te´s du milieu.
1.2.2 Microscopie de fluorescence multi-photonique
1.2.2.1 Origine physique des signaux de fluorescence
Un phe´nome`ne de fluorescence excite´e a` plusieurs photons peut eˆtre de´crit en
diffe´rentes e´tapes : un atome ou une mole´cule du milieu est tout d’abord excite´(e)
depuis son e´tat fondamental vers un e´tat de plus haute e´nergie suite a` l’absorption
simultane´e de plusieurs photons (Figure 1.12(a)), pour finalement retourner spon-
tane´ment vers son e´tat fondamental suivant une loi de probabilite´ exponentielle en
e´mettant un photon de fluorescence (Figure 1.12(b)). Les temps caracte´ristiques de
de´sexcitation pour la fluorescence sont de l’ordre de quelques nanosecondes. Notons
que des relaxations non radiatives dont les temps caracte´ristiques sont de l’ordre de
quelques picosecondes peuvent e´galement avoir lieu entre ces deux e´tapes lorsque la
mole´cule ou l’atome est excite´(e) vers un e´tat de plus haute e´nergie.
L’absorption a` n photons est ne´cessairement un effet non line´aire proportionnel
a` In car la probabilite´ d’absorber simultane´ment n photons de´pend de la probabilite´
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de rencontrer n photons au meˆme moment. Cependant, si l’absorption a` plusieurs
photons se fait de fac¸on cohe´rente, l’e´mission des photons de fluorescence se produit
de fac¸on incohe´rente car le processus d’e´mission est spontane´. Ainsi chaque mole´cule
ou atome du milieu se comporte comme un point source incohe´rent et le signal total
est donne´ par la somme des intensite´s produites par chacune des mole´cules. Il existe
donc une relation line´aire entre le signal mesure´ et le nombre d’e´metteurs, ce qui
permet de de´crire le processus de formation des images par une fonction d’e´talement
de point incohe´rente.
Figure 1.12: Fluorescence excite´e a` deux photons. (a) Une mole´cule est excite´e depuis
son e´tat fondamental vers un e´tat de plus haute e´nergie suite a` une absorption
simultane´ de deux photons. (b) La mole´cule retourne spontane´ment vers son e´tat
fondamental en e´mettant un photon.
1.2.2.2 Fonction d’e´talement de point (PSF)
La notion de fonction d’e´talement de point est une notion que l’on retrouve dans
de nombreux domaines en physique et peut traduire l’inertie temporelle (de´tecteurs)
ou le pouvoir de re´solution (syste`me d’imagerie). E´tant donne´ que le processus
d’imagerie de fluorescence est incohe´rent, il peut eˆtre de´crit simplement au moyen
d’une fonction d’e´talement de point note´e PSFn – pour Point Spread Function. En
utilisant un tel mode`le l’image d’un objet note´e O est alors donne´e par la relation
suivante :
I (x,y,z) =
∫∫∫
O (x′,y′,z′)× PSFn (x− x′,y − y′,z − z′) dx′dy′dz′
I (x,y,z) = (O ∗ PSFn) (x,y,z)
(1.12)
ou` ∗ est l’ope´ration de convolution. Ce mode`le suppose que la fonction d’e´talement
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de point du syste`me est la meˆme sur tout le champ de vue, ce qui revient a` conside´rer
que les aberrations et la diffusion sont invariantes ou absentes. La fonction PSFn
est donne´e par la distribution d’intensite´ du profil d’excitation au foyer note´e In.
Pour des champs scalaires a` syme´trie radiale ve´rifiant l’approximation paraxiale, les
PSF non line´aires peuvent se calculer a` l’aide de l’expression suivante [76] :
PSFn (u,v) =
∣∣∣∣2 ∫ 10 P (ρ) J0 (vρ)× exp
(
iuρ2/2
)
ρdρ
∣∣∣∣2n (1.13)
ou` v = k0NAr, u = k0NA2z/n, ρ = n/NA × sin θ et P (ρ) est le champ dia-
phragme´ sur la pupille arrie`re de l’objectif. Par exemple pour un faisceau gaussien
P (ρ) = exp (−ρ2/f0) ou` f0 est le facteur de remplissage de la pupille arrie`re de´fini
comme f0 = DBeam/DBA avec DBeam est le diame`tre du faisceau a` 1/e2 et DBA le
diame`tre de la pupille arrie`re.
1.2.2.3 Microscopie de fluorescence excite´e a` deux photons
Le phe´nome`ne d’absorption a` deux photons a tout d’abord e´te´ pre´dit par Maria
Goeppert-Mayer en 1931 [77] puis observe´ pour la premie`re fois en 1961 dans un
cristal dope´ en ions europium (CaF2:Eu3+). C’est en 1989 qu’apparaˆıt la premie`re
utilisation de ce phe´nome`ne en microscopie ouvrant la voie a` la microscopie de
fluorescence excite´e a` deux photons [11]. En l’absence de re´sonance a` un photon
l’absorption a` deux photons est de´crite par la partie imaginaire de χ(3) (contraire-
ment a` l’absorption a` un photon qui est de´crite par χ(1)). Les re`gles de se´lection
des transitions sont diffe´rentes pour ces deux me´canismes si bien que les spectres
d’absorption a` deux photons sont ge´ne´ralement diffe´rents des spectres d’absorption a`
un photon. Par exemple, certaines prote´ines fluorescentes rouges comme par exemple
mKamina, TagRFP ou encore mOrange posse`dent des bandes d’absorption proches
du visible que l’on ne retrouve pas sur les spectres a` un photon pour des longueurs
d’onde deux fois plus petites [78, 79, 80].
Les sources de contraste en microscopie de fluorescence excite´e a` deux photons
peuvent provenir soit de fluorophores naturellement pre´sents dans les cellules et
tissus (fluorophores dits endoge`nes), soit de marqueurs externes incorpore´s physi-
quement ou ge´ne´tiquement (fluorophores dits exoge`nes ou extrinse`ques). Les fluoro-
phores endoge`nes sont par exemple utilise´s dans certaines proble´matiques me´dicales
[81, 82] et en dermatologie [83] ou` l’utilisation d’agents de contraste n’est pas sou-
haite´e, ou encore pour l’identification des contrefac¸ons [84]. Les sections efficaces des
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Figure 1.13: Quelques sources de contraste endoge`nes en microscopie multiphoto-
nique. (a) Sections efficaces a` deux photons. (b) Spectres d’e´mission correspon-
dants. (c) Section efficaces et longueurs d’onde d’excitation pour plusieurs espe`ces
endoge`nes. Unite´ : 1GM = 10−50 cm4 · s. Adapte´e de [81].
fluorophores endoge`nes sont ge´ne´ralement plusieurs ordres de grandeur plus faibles
que celles des marqueurs extrinse`ques (quelques dixie`mes de GM contre quelques
dizaines de GM pour les prote´ines fluorescentes) cependant leur concentration peut
eˆtre plus e´leve´e (de l’ordre de quelques mmol/L contre quelques µmol/L) ce qui
permet de disposer de signaux d’amplitudes parfois comparables. L’identification
a posteriori des fluorophores endoge`nes est souvent difficile car les caracte´ristiques
spectrales des diffe´rentes espe`ces sont souvent proches.
Bien que les signaux de fluorescence endoge`nes soient parfois une alternative
inte´ressante, la plupart des e´tudes en biologie utilisent des marqueurs exoge`nes,
notamment en neurosciences [85, 86] ou en biologie du de´veloppement [14, 28]. Pour
ces applications la fluorescence endoge`ne est alors une source de bruit limitant la
sensibilite´ et la spe´cificite´, si bien qu’il est pre´fe´rable de de´caler les longueurs d’onde
d’excitation dans l’infra-rouge (λ > 900 nm). De plus cela permet e´galement de
re´duire la photo-toxicite´ lie´e a` l’imagerie car l’absorption a` deux photons des tissus
est alors plus faible. Il existe de nombreux marqueurs exoge`nes, ceux-ci peuvent eˆtre
des colorants que l’on injecte ou des prote´ines fluorescentes inse´re´es ge´ne´tiquement
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dans les tissus. La multiplication du nombre de prote´ines exprimables ge´ne´tiquement
et le de´veloppement de me´thodes efficaces de transfection ont rendu cette strate´gie
particulie`rement attractive en biologie. De plus il est e´galement possible de multiplier
ou combiner des prote´ines de couleurs diffe´rentes pour re´aliser un marquage de
structures diffe´rentes [87, 88, 89, 90, 91].
Enfin, on peut e´galement mentionner l’absorption a` trois photons qui jusqu’ici
e´te´ peu utilise´e en raison des sections efficaces plus faibles que celles des absorptions
a` deux photons. L’imagerie de fluorescence du tryptophane, de sondes de calcium ou
encore de chromosomes marque´s au DAPI ont notamment e´te´ rapporte´es [92, 93, 94].
Figure 1.14: Quelques sources de contraste exoge`nes en microscopie. (a) Sections
efficaces a` deux photons superpose´es aux sections efficaces a` un photon de plusieurs
fluorophores. (b) Sections efficaces et longueurs d’onde d’excitation pour quelques
fluorophores exoge`nes. Unite´ : 1GM = 10−50 cm4 · s. Adapte´ de [78, 80].
1.2.3 Microscopies non line´aires cohe´rentes
1.2.3.1 Construction des signaux
Sous l’appellation microscopies non line´aires cohe´rentes nous regroupons les tech-
niques utilisant la ge´ne´ration d’harmoniques (SHG et THG) et le me´lange a` quatre
ondes (FWM). Pour ces processus, les interactions entre le milieu et les champs sont
instantane´es si bien que les champs e´mis ont la meˆme phase que les champs exci-
tateurs. Ainsi il existe une relation de phase bien de´finie entre les diffe´rents points
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sources du volume focal et le signal mesure´ dans une direction re´sulte d’interfe´rences
qui peuvent eˆtre constructives ou destructives. Selon la phase relative des diffe´rentes
contributions, cela peut conduire a` une amplification cohe´rente du signal, ou a` un
signal nul alors que des photons sont malgre´ tout produits par le milieu. Le mode`le
de formation des images base´ sur une convolution par une fonction d’e´talement de
point utilise´ pour la fluorescence n’est alors plus valable car la re´ponse mesure´e
de´pend de la phase des profils d’excitation et des structures observe´es.
1.2.3.2 Polarisations non line´aires
Le lien entre les re´ponses non line´aires du milieu ( χ(2) et χ(3)) et les signaux non
line´aires cre´e´s est donne´ par la notion de polarisation non line´aire. Cela peut eˆtre
illustre´ en e´crivant les e´quations gouvernant les diffe´rents processus non line´aires
cohe´rents (SHG, THG, FWM) :
∇2Em (r,mω)− k2Em (r,mω) = (mω)
2
0c2
P (m) (r,mω) (1.14)
Au travers de ces e´quations on peut voir que les polarisations non line´aires sont
des termes sources pour les processus conside´re´s dans ce manuscrit (SHG,THG et
FWM). Usuellement les polarisations non line´aires se mettent sous la forme :
P
(2)
i (2ω) =
1
20
∑
j,k
χ
(2)
ijk (−2ω,ω,ω) · Ej (ω)Ek (ω)
P
(3)
i (3ω) =
1
40
∑
j,k,l
χ
(3)
ijkl (−3ω,ω,ω,ω) · Ej (ω)Ek (ω)El (ω)
P
(3)
i (2ω1 − ω2) =
3
40
∑
j,k,l
χ
(3)
ijkl (−2ω1 + ω2,ω1,ω2,ω1) · Ej (ω1)Ek (ω2)∗El (ω1)
(1.15)
Les parame`tres mode´lisant la re´ponse du milieu χ(2) et χ(3) sont des tenseurs
d’ordre trois et quatre. Ils traduisent l’influence des diffe´rents e´tats de polarisation
de l’excitation sur le signal cre´e´. Ces tenseurs re´pondent a` des syme´tries, c’est-a`-dire
qu’ils posse`dent de nombreux e´le´ments nuls et des e´le´ments e´gaux entre eux. Par
exemple, pour la ge´ne´ration de seconde harmonique les e´le´ments de χ(2) sont non
nuls uniquement dans des milieux non centro-syme´triques alors que pour la THG et
le FWM, χ(3) est ge´ne´ralement non nul.
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1.2.3.3 Ge´ne´ration de seconde harmonique (SHG)
La SHG a e´te´ l’une des premie`res techniques utilise´es en microscopie non line´aire
[9, 19] avant meˆme la fluorescence excite´e a` deux photons. Cependant, il fallu at-
tendre l’essor de la fluorescence a` deux photons [95, 96] et l’identification des sources
de contrastes endoge`nes [97, 98, 99] pour que cette technique se re´pande plus large-
ment.
E´tant donne´ que la SHG ne´cessite des structures e´lectroniques non centro–
syme´triques, les sources de contraste SHG endoge`nes dans les tissus proviennent
de milieux fortement organise´s tels que les filaments de myosine dans les sarcome`res
musculaires, le collage`ne fibrillaire, les faisceaux polarise´s de microtubules, et les
granules d’amidon. Le signal SHG du collage`ne fibrillaire [9] est de´tectable dans de
tre`s nombreux tissus, notamment la peau [81, 83], les arte`res [97, 100], les tendons
[101, 102, 103] ou encore la corne´e [104, 105, 106, 107].
D’autre part, comme dans le cas de l’imagerie de fluorescence il est e´galement
possible d’utiliser des sources de contraste exoge`nes tels que des colorants mem-
branaires a` structure push-pull [95, 96] ou des nanocristaux non line´aires [108].
L’utilisation de nano-sondes semble prometteuse car leur susceptibilite´ non line´aire
peut eˆtre plus e´leve´e que celle des tissus et car elles rayonnent de fac¸on dipolaire, ce
qui permet d’effectuer une collection efficace des signaux par l’objectif de focalisation
(e´pide´tection).
1.2.3.4 Ge´ne´ration de troisie`me harmonique (THG)
Pour la THG, contrairement a` la SHG, il n’existe pas de re`gle de syme´trie annu-
lant la susceptibilite´ non line´aire χ(3) dans des milieux centro-syme´triques. Le signal
peut donc eˆtre produit par n’importe quelle mole´cule ou structure. Cependant pour
qu’un signal soit de´tecte´, il est e´galement ne´cessaire que les champs rayonne´s par
les diffe´rents points du volume focal interfe`rent constructivement dans la direction
du de´tecteur. A` cause de la phase de Gouy accumule´e par un faisceau focalise´ a` la
traverse´e du plan focal les interfe´rences sont destructives dans le cas d’un e´chantillon
homoge`ne. Ainsi, les milieux homoge`nes ne produisent pas de signal en microsco-
pie THG. En revanche les interfe´rences dans la direction du de´tecteur sont par-
tiellement non destructives quand le faisceau excitateur est focalise´ au voisinage
d’he´te´roge´ne´ite´s ou d’interfaces [109]. Le signal de ge´ne´ration de troisie`me harmo-
nique n’est donc pas de´crit par la susceptibilite´ non line´aire χ(3) mais plutoˆt par ses
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variations |∆χ(3)|2 a` l’e´chelle du volume focal [110].
La premie`re de´monstration de microscopie par ge´ne´ration de troisie`me harmo-
nique a e´te´ faite par deux groupes inde´pendants a` la fin des anne´es 1990 [20, 21]. Dans
leurs travaux les auteurs montrent que la THG peut eˆtre utilise´e comme me´canisme
de contraste dans les tissus et que les signaux proviennent effectivement des in-
terfaces ou des structures plus petites que le volume focal. Ces proprie´te´s sont re-
marquables pour l’imagerie de tissus biologiques, tout d’abord car n’importe quel
e´chantillon non homoge`ne peut produire naturellement un signal endoge`ne, mais
e´galement car les images se forment sur un fond noir ce qui permet de de´tecter de
petites he´te´roge´ne´ite´s avec une sensibilite´ limite´e par le bruit de photon du signal
utile.
Figure 1.15: Susceptibilite´ non line´aire du troisie`me ordre des principaux consti-
tuants rencontre´s dans des e´chantillons biologiques. Adapte´ de [3, 58].
Cependant, la condition sur l’inhomoge´ne´ite´ de la susceptibilite´ non line´aire
peut eˆtre limitante, car des milieux pre´sentant de faibles variations de suscepti-
bilite´ non line´aire donneront des signaux peu intenses. Plusieurs e´tudes ont porte´
sur l’identification des sources de contraste dans les tissus. Certaines ont e´mis
l’hypothe`se que la THG pouvait eˆtre utilise´e pour mesurer des variations de concen-
trations en ions calcium [111, 112]. Si la susceptibilite´ non line´aire de´pend effec-
tivement des concentrations ioniques [113] les variations ne´cessaires pour produire
un signal de´tectables ne sont pas physiologiques [114]. Des travaux re´alise´s au LOB
ont permis de de´terminer les ordres de grandeur des contrastes attendus par rap-
port a` l’eau pour plusieurs constituants cellulaires et tissulaires (Figure 1.16) [114].
Ces e´tudes ont notamment re´ve´le´ que les accumulations de lipides e´taient parti-
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culie`rement visibles dans les tissus biologiques [115]. Par ailleurs, il a e´galement e´te´
montre´ que le signal de THG pouvait eˆtre module´ par des absorptions a` un, deux,
ou trois photons, comme par exemple dans l’he´moglobine [116].
Plusieurs applications ont tire´ parti des images morphologiques sans marquage
fournies par la microscopie THG notamment en biologie du de´veloppement [60, 115,
18] ou en neurosciences [117, 118].
1.2.3.5 Me´lange a` quatre onde (FWM)
La microscopie CARS a e´te´ de´montre´e pour la premie`re fois en 1982 par Duncan
[10] et s’est re´pandue plus largement a` la fin des anne´es 1990 suite au de´veloppement
de ge´ome´tries d’excitation coline´aires simple a` mettre en œuvre[119, 120]. La mi-
croscopie CARS est par nature une me´thode spectroscopique permettant d’obtenir
avec une re´solution tri-dimensionnelle une signature vibrationnelle des mole´cules
pre´sentes dans l’e´chantillon sans marquage.
Figure 1.16: Processus intervenant dans le signal CARS. (a) Partie re´sonnante, (b)
partie non re´sonnante.
Plus pre´cise´ment, le processus non line´aire intervenant est un me´lange a` quatre
ondes (FWM) au cours duquel des faisceaux de pompe ωP et de sonde ωS inter-
agissent avec le milieu pour ge´ne´rer un signal a` la fre´quence anti-Stokes ωAS. Deux
types d’interactions sont en compe´tition au cours de ce processus : la premie`re est
dite non re´sonnante car spectralement non spe´cifique, alors que la deuxie`me est dite
re´sonnante car elle fait intervenir les niveaux vibrationnels des mole´cules. Pour des
polarisations incidentes line´aires, ces deux signaux sont gouverne´s par la susceptibi-
lite´ non line´aire d’ordre trois que l’on de´compose usuellement en deux contributions :
χ(3) = χ(3)NR + χ
(3)
R (1.16)
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ou` χ(3)NR et χ
(3)
R sont les parties re´sonnante et non re´sonnante de χ(3). Usuelle-
ment χ(3)R est de´compose´e suivant une somme de contributions re´sonnantes de type
lorentzien :
χ
(3)
R =
∑
j
Rj
Ωj − (ωP − ωS)− iΓj (1.17)
ou` Rj, Ωj et Γj sont l’amplitude, la largeur, et la fre´quence des re´sonances du
spectre Raman. Le signal CARS de´tecte´ est donc issu d’interfe´rences entre la partie
re´sonnante et non re´sonnante soit :
ICARS = |χ(3)NR|2 + |χ(3)R |2 + 2χ(3)NRRe
(
χ
(3)
R
)
(1.18)
La partie non re´sonnante est donc une limitation a` la sensibilite´ vibrationnelle
du signal CARS. Pour augmenter cette sensibilite´, plusieurs e´tudes ont montre´ qu’il
e´tait possible d’augmenter la dure´e des impulsions [121], de choisir soigneusement
les polarisations d’excitation et de de´tection [122], ou encore de sonder le milieu a`
l’aide d’un processus Raman stimule´ [123, 124]. Dans les applications d’imagerie,
les signaux re´sonnants les plus forts sont obtenus sur les structures lipidiques en
sondant les liaisons CH2 qui posse`dent une re´sonance vibrationnelle a` 2850 cm−1.
Enfin il est inte´ressant de remarquer que le signal CARS est sensible tout comme
la THG a` la susceptibilite´ non line´aire d’ordre trois, et qu’en l’absence de re´sonance
on peut s’attendre a` ce que les deux processus sondent tous les deux le meˆme pa-
rame`tre χ(3)NR.
1.3 Proble´matiques
La microscopie non line´aire permet d’e´tudier des tissus biologiques e´pais et vi-
vants, et trouve des applications importantes dans des domaines tels que les neuros-
ciences et la biologie du de´veloppement. Cependant dans le cas de tissus complexes
et dynamiques les microscopes non line´aires actuels sont ge´ne´ralement limite´s en
termes de nombre de signaux simultane´ment accessibles, de vitesse d’imagerie, et
de profondeur de pe´ne´tration. Par exemple une e´tude re´cente a montre´ qu’il e´tait
possible de reconstruire le de´veloppement pre´coce du poisson ze´bre´ jusqu’au stade
de 1024 cellules [18] a` l’aide d’un microscope THG–SHG a` balayage, avec les condi-
tions suivantes : e´chantillonnage spatial de 2 × 2 × 4µm3 pour un champ de vue
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de 840µm et une re´solution temporelle de l’ordre de 3µs/Voxel (2× 20 millions de
points par minute). Cependant, pour reconstruire in toto et e´tudier le de´veloppement
de cet embryon au-dela` du stades 1024 cellules, ces performances d’imagerie sont
insuffisantes. En effet, les cellules deviennent alors plus petites et plus mobiles et
le tissu devient plus complexe. Il faudrait alors d’une part pouvoir suivre plus de
parame`tres simultane´ment (marquages de diffe´rentes couleurs), d’autre part aug-
menter l’e´chantillonnage spatial et temporel (donc la vitesse d’imagerie), et dans
certains cas la re´solution en profondeur. Ce constat sur les limitations en termes
de parame`tres accessibles simultane´ment, de vitesse d’imagerie et de profondeur de
pe´ne´tration est bien souvent le meˆme en neurosciences pour des e´tudes concernant
la reconstruction de re´seaux neuronaux et du lignage cellulaire pendant la formation
du syste`me nerveux.
Ainsi, au cours de ma the`se nous avons de´veloppe´ et mis en œuvre des strate´gies
permettant d’ame´liorer deux aspects limitant des microscopes non line´aires actuels :
le nombre de signaux simultane´ment observables d’une part, la vitesse d’acquisition
d’autre part. Apre`s avoir pre´sente´ brie`vement les dispositifs expe´rimentaux utilise´s
au laboratoire, nous explorerons dans un premier temps la possibilite´ de produire
des signaux multiples au moyen de deux trains d’impulsions synchronise´s de lon-
gueur d’onde centrale distincte et nous pre´senterons des applications de cette ap-
proche (Chapitre 2 et 3). Dans un deuxie`me temps nous e´tudierons la possibilite´
d’augmenter la vitesse d’imagerie en e´tendant la profondeur de champ des micro-
scopes actuels (Chapitre 4). Enfin, en vue d’augmenter la vitesse d’acquisition tout
en pre´servant le sectionnement optique, nous nous inte´resserons a` la microscopie non
line´aire a` nappe de lumie`re (Chapitre 5).
1.4 Dispositif expe´rimental
Le principe du dispositif expe´rimental utilise´ pour les expe´riences de microscopie
est sche´matise´ Figure 1.17. Deux chaines laser destine´es a` l’imagerie multimodale
sont mises en forme temporellement et spatialement avant d’eˆtre envoye´es vers un
microscope a` balayage ou a` nappe de lumie`re.
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Figure 1.17: Principe du dispositif expe´rimental.
1.4.1 Sources utilise´es
La premie`re chaˆıne laser (TiS1/OPO1) est constitue´e d’un oscillateur titane-
saphir (TiS1, Chameleon-ultra2, Coherent) et d’un oscillateur parame´trique optique
librement accordable et de dure´e d’impulsion relativement longue (OPO1, Chame-
leon compact OPO, APE). La deuxie`me chaˆıne laser (TiS2/OPO2) est e´galement
constitue´e d’un oscillateur titane-saphir (TiS2, Chameleon-ultra2, Coherent), mais
l’OPO est en revanche faiblement accordable de dure´e d’impulsion relativement
courte (OPO2 , OPO-Basic, APE).
Oscillateurs titane-saphir : les oscillateurs titane-saphir des deux chaˆınes (TiS1-
/TiS2) sont accordables entre 650 et 1080 nm. Ils de´livrent tous deux des impulsions
dont les dure´es typiques limite´es par transforme´e de Fourrier sont de l’ordre de 100–
180 fs pour un taux de re´pe´tition de 80 MHz. Avec une puissance de pompe de 18 W
(laser Verdi V18 pompe´ par des diodes laser e´mettant a` 532 nm), ils fournissent
entre 3,4–4,0 W de puissance moyenne au centre de leur gamme d’accordabilite´,
ce qui correspond a` des e´nergies de 43–50 nJ par impulsion. Les oscillateurs sont
pompe´s par des lasers Verdi V18, et le milieu a` gain est un cristal de saphir dope´ en
ions titane. A` leur sortie, les faisceaux sont scinde´s en deux parties : une fraction est
envoye´e vers un module de mise en forme puis vers l’un des microscopes et une autre
sert a` pomper un oscillateur parame´trique optique. La re´partition de la puissance
entre ces deux voies peut eˆtre module´e a` l’aide d’un cube polarisant et d’une lame
demi-onde.
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Oscillateurs parame´triques optiques : les oscillateurs parame´triques optiques
des deux chaˆınes laser (OPO1/OPO2) sont tous deux pompe´s de fac¸on synchrone par
un des lasers titane-saphir (TiS1/TiS2). La cavite´ de l’OPO1 est munie d’un cristal
polarise´ pe´riodiquement a` pas variable permettant une accordabilite´ inde´pendante
des deux sources (TiS1/OPO1). En contrepartie la dure´e des impulsions de l’OPO1
est relativement longue (largeur spectrale a` mis hauteur de 6,3 nm ce qui correspond
a` une largeur a` mi-hauteur limite´e par transforme´e de Fourrier faisant approximati-
vement τ = 280 fs). La chaˆıne laser TiS1/OPO1 sera donc particulie`rement adapte´e
pour l’imagerie multimodale de fluorescence ou encore pour l’imagerie CARS. En
sortie de l’OPO1 le train d’impulsions a une puissance moyenne maximale de 750 mW
pour un taux de re´pe´tition de 80 MHz, ce qui correspond a` une e´nergie de 9,4 nJ par
impulsion.
La cavite´ de l’OPO2 est en revanche munie d’un cristal de KTP ne permettant
pas une accordabilite´ inde´pendante des deux sources (TiS2/OPO2). Cependant, la
dure´e des impulsions de´livre´es par l’OPO2 est relativement courte (largeur a` mi-
hauteur limite´e par transforme´e de Fourrier faisant approximativement τ = 75 fs).
La chaˆıne laser TiS2/OPO2 sera donc adapte´e pour l’imagerie multimodale de THG.
Enfin, en sortie de l’OPO2 le train d’impulsions de´livre´ a une puissance moyenne
maximale de 1,0 W pour un taux de re´pe´tition de 80 MHz ce qui correspond a` une
e´nergie de 13 nJ par impulsion.
1.4.2 Mise en forme des sources
Le dispositif expe´rimental de controˆle des faisceaux excitateurs est pre´sente´ Fi-
gure 1.18. Chaque source multimodale (TiS1/OPO1 et TiS2/OPO2) est mise en
forme temporellement et spatialement de fac¸on inde´pendante. Les diffe´rents modules
implique´s ont e´te´ mis au point au laboratoire et permettent de controˆler quelques
parame`tres des sources utiles en microscopie multimodale a` savoir : la puissance
et la polarisation des lasers, le synchronisme des trains d’impulsions, la dure´e des
impulsions, ou encore la taille des faisceaux ainsi que leur divergence sur la pupille
arrie`re des objectifs de focalisation.
Controˆle de la puissance et de la polarisation : la puissance des faisceaux
excitateurs est module´e a` l’aide d’une lame demi-onde motorise´e et d’un cube
se´parateur de polarisation. En sortie des lasers la polarisation est line´aire, de ce fait
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en tournant une lame demi-onde d’un angle θ place´e juste avant un cube se´parateur
de polarisation la puissance transmise peut varier continuˆment selon une fonction du
type cos2 θ. Ainsi a` condition de connaˆıtre la relation entre la commande envoye´e au
moteur et l’angle θ il est possible de controˆler pre´cise´ment la puissance envoye´e vers
les microscopes. Cela permet par exemple de moduler finement la puissance envoye´e
sur les e´chantillons ou encore de changer de fac¸on automatique la puissance lorsque
l’on s’enfonce dans les tissus afin de compenser l’atte´nuation des profils d’excitation.
De plus, en sortie des cubes, la polarisation est toujours line´aire, et peut eˆtre tourne´e
si besoin a` l’aide d’une deuxie`me lame demi-onde.
Synchronisation temporelle entre les trains d’impulsions : chaque chaˆıne
laser de´crite pre´ce´demment (TiS/OPO) ge´ne`re deux trains d’impulsions parfaite-
ment corre´le´s de par le principe de fonctionnement d’un OPO. Nous verrons par
la suite, qu’il peut eˆtre inte´ressant de tirer parti de cette proprie´te´ pour l’imagerie
multimodale en ayant recours a` des trains d’impulsions synchronise´s (Chapitre 2).
Pour cela, le de´lai entre les trains d’impulsions est ajuste´ a` l’aide d’une ligne a` retard
motorise´e que l’on controˆle par ordinateur. La synchronisation se fait usuellement
en deux temps : (i) de fac¸on grossie`re a` l’aide d’une photodiode rapide et d’un os-
cilloscope (pre´cision de l’ordre de quelques ps suivant la bande passante des deux
composants ) et (ii) de fac¸on plus pre´cise en mesurant un signal issu de la somme
de fre´quences produit dans un cristal non line´aire (pre´cision de l’ordre de quelques
fs).
Controˆle de la dispersion : la compensation de la dispersion se fait uniquement
sur les impulsions de l’OPO2 utilise´es pour la THG et est re´alise´e a` l’aide d’une ligne
de prismes. Ce dispositif corrige la dispersion du second ordre pre´sente en sortie de
l’OPO et introduite par les diffe´rents e´le´ments dispersifs rencontre´s par le faisceau.
En pratique nous avons constate´ que meˆme avec un tel dispositif les impulsions ne
sont pas tout a` fait limite´es par transforme´e de Fourier (80–100 fs au lieu de 75 fs). La
dispersion re´siduelle pourrait provenir de la dispersion du troisie`me ordre introduite
par le cristal a` chaque tour dans la cavite´, ou d’une phase asyme´trique introduite
par un processus d’auto-modulation de phase ayant lieu dans le cristal de l’OPO2.
Controˆle de la taille des faisceaux : la re´solution d’un objectif de´pend de
son ouverture nume´rique et du facteur de remplissage du faisceau arrivant sur sa
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pupille arrie`re. Il est donc important d’e´clairer sa pupille arrie`re avec un profil
d’illumination connu et controˆle´ pour trouver le bon compromis entre re´solution
et puissance d’excitation disponible au foyer du microscope. D’autre part, les ob-
jectifs de microscope sont usuellement fortement chromatiques dans l’infrarouge si
bien que des impulsions de´cale´es en longueur d’onde (λ1 = 850 nm et λ2 = 1100 nm)
ont ge´ne´ralement des plans de focalisation espace´s de plusieurs microme`tres. Par
exemple, les de´calages peuvent eˆtre de l’ordre de 5 a` 7µm pour un objectif Olympus
XLUMPFL (20X NA = 0,95). Il est donc e´galement important de pouvoir controˆler
la divergence des faisceaux sur la pupille arrie`re des objectifs utilise´s. Pour cela,
Figure 1.18: Mise en forme des faisceaux excitateurs pour la microscopie.
la divergence et la taille des faisceaux sont ajuste´es a` l’aide de te´lescopes a` trois
ou deux lentilles conc¸us au laboratoire. Le te´lescope a` trois lentilles a e´te´ conc¸u
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sur le mode`le des te´lescopes de Donders (1818–1889) a` partir d’un logiciel de trace´
de rayon. Celui-ci est constitue´ d’une lentille divergente de focale f = −50 mm
place´e entre deux lentilles convergentes de focale f = 150 mm. Ce te´lescope permet
un controˆle inde´pendant de la divergence et de la taille du faisceau de l’OPO2 en
de´plac¸ant la lentille externe et la lentille du milieu (le grandissement the´orique peut
varier entre 0,5 et 1,5 mais est en pratique limite´ aux valeurs comprises entre 0,75 et
1,5 du fait de l’encombrement des lentilles). Par souci d’encombrement nous avons
en revanche opte´ sur la deuxie`me chaine laser pour des te´lescopes a` deux lentilles ne
permettant pas d’ajuster inde´pendamment la taille et la divergence des faisceaux.
Nous avons donc e´talonne´ nos diffe´rents te´lescopes en choisissant les couples de len-
tilles pour lesquels les grandissement permettent de remplir correctement la pupille
arrie`re des objectifs utilise´s tout en compensant les aberrations chromatiques a` l’aide
des divergences.
1.4.3 Microscopes
1.4.3.1 Microscope a` balayage
Les expe´riences de microscopie qui seront pre´sente´es dans les Chapitre 2, 3 et 4,
ont e´te´ re´alise´es sur un microscope a` balayage construit au laboratoire au cours de
la the`se de Delphine De´barre et de Nicolas Olivier. Le microscope est constitue´ des
e´le´ments suivants : un syste`me a` balayage, un objectif, et des modules de de´tection
en transmission et en e´pi-de´tection (Figure 1.19).
Le syste`me a` balayage comprend deux miroirs galvanome´triques orthogonaux
de diame`tre 4 mm (GSI lumonics) et deux lentilles imageant les miroirs sur la pu-
pille arrie`re d’un objectif de microscope avec un grandissement Gy = 3,5. Ainsi il
est possible de remplir une pupille arrie`re faisant au plus 14 mm. En pratique, le
balayage des faisceaux est synchronise´ avec l’acquisition des signaux sur des photo-
multiplicateurs en re´gime de comptage de photons par un programme LabVIEW,
l’e´lectronique de comptage de photons ayant e´te´ de´veloppe´e au laboratoire par Xa-
vier Solinas. La carte d’acquisition permet l’enregistrement d’images quatre canaux
a` une cadence maximale d’environ 2,5µs/pixel
Pour nos expe´riences, nous avons utilise´ des objectifs Olympus d’ouvertures
nume´riques comprises entre 0,95 et 1,2 et de grandissement allant de 20 a` 60 fois.
Les signaux cohe´rents (ge´ne´ration d’harmoniques) ont e´te´ de´tecte´s en transmission
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a` l’aide d’un condenseur, de miroirs dichro¨ıques et de tubes photo-multiplicateurs
(SensTech), alors que les signaux incohe´rents ont en revanche e´te´ de´tecte´s vers
l’arrie`re (e´pi-de´tecte´s) sur trois tubes photo-multiplicateurs a` l’aide de miroirs di-
chro¨ıques.
Nous avons estime´ la dure´e des impulsions des diffe´rentes sources au foyer du
microscope pour un objectif XLUMPFL 20X par des mesures XFROG effectue´es
avec Guillaume Labroille et Manuel Joffre. Pour la chaˆıne destine´e a` l’imagerie de
fluorescence multimodale (TiS1/OPO1) nous avons trouve´ que les impulsions du TiS1
et de l’OPO1 avaient une largeur a` mi-hauteur τ = 160/390 fs alors que les spectres
the´oriques permettraient des dure´es limite´es par transforme´e de Fourrier τTL =
105/275 fs). Pour la chaˆıne destine´e a` l’imagerie multimodale THG (TiS2/OPO2)
nous avons estime´ que les impulsions du TiS1 et de l’OPO1 avaient une largeur a`
mi-hauteur τ = 280/80–100 fs alors que les spectres the´oriques permettraient des
dure´es limite´es par transforme´e de Fourrier τTL = 170/75 fs).
Figure 1.19: Sche´ma de principe du microscope a` balayage.
1.4.3.2 Microscope a` nappe de lumie`re
Les expe´riences de microscopie qui seront pre´sente´es dans le dernier chapitre
ont en revanche e´te´ re´alise´es sur un microscope a` nappe de lumie`re construit au
laboratoire a` la fin de ma the`se suite a` l’arrive´e au laboratoire de Willy Supatto. Le
principal avantage de ce type de microscope est la rapidite´ d’imagerie en comparaison
d’un syste`me a` balayage (ce point sera aborde´ plus en de´tail au Chapitre 4). Le
microscope que nous avons construit est constitue´ des e´le´ments suivants : un syste`me
a` balayage, deux voies d’illumination, une cuve a` e´chantillon dans laquelle plongent
deux objectifs d’excitation et un objectif de de´tection, ainsi que d’un module de
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Figure 1.20: Sche´ma de principe du microscope a` nappe de lumie`re.
de´tection (voir Chapitre 5 pour plus de de´tails). (Figure 1.20).
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Chapitre 2
Microscopie a` deux photons par
me´lange de fre´quences
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CHAPITRE 2. MICROSCOPIE A` DEUX PHOTONS PAR ME´LANGE DE
FRE´QUENCES
2.1 Introduction
La fluorescence est la modalite´ d’imagerie la plus utilise´e en microscopie non-
line´aire, car de nombreux marqueurs sont utilisables pour obtenir une informa-
tion structurale ou fonctionnelle. Cependant, chaque marqueur n’apporte qu’un
nombre limite´ d’informations. Ainsi, il est inte´ressant de de´velopper des strate´gies
expe´rimentales combinant plusieurs marqueurs (par exemple diffe´rentes prote´ines
fluorescentes) et de mettre au point des me´thodes d’imagerie ade´quates. Plusieurs
approches ont e´te´ explore´es pour re´pondre aux proble´matiques lie´es a` l’imagerie
multi-signaux et le point commun entre les me´thodes existantes est de combiner
plusieurs longueurs d’onde d’excitation que l’on peut controˆler inde´pendamment.
Au cours de ce chapitre nous pre´senterons une nouvelle strate´gie d’excitation non
line´aire de fluorophores multiples reposant sur deux trains d’impulsions synchronise´s
de longueurs d’onde centrales diffe´rentes. Cette approche a pour but d’augmenter le
nombre de signaux biphotoniques que l’on peut produire et de´tecter simultane´ment
tout en limitant la complexite´ du syste`me d’imagerie. Dans les parties qui suivent,
nous allons tout d’abord pre´senter un bref e´tat de l’art des approches d’imagerie mul-
ticouleur en microscopie (notamment non line´aire), puis nous de´taillerons la me´thode
d’imagerie multicouleur par me´lange de fre´quence mise au point au laboratoire. En-
fin, nous pre´sentons l’application de cette me´thode a` l’observation de tissus marque´s
avec l’approche Brainbow. Le but est de de´velopper une me´thodologie permettant de
reconstruire le connectome de circuits neuronaux ou d’e´tudier le de´veloppement et
le lignage cellulaire dans le syste`me nerveux central. Les travaux pre´sente´s dans ce
chapitre ont e´te´ obtenus dans le cadre d’une collaboration avec les e´quipes de Jean
Livet (Institut de la Vision) et de Xavier Morin (Ecole Normale Supe´rieure), qui
ont de´veloppe´ les strate´gies de marquage Brainbow et pre´pare´ les tissus de cortex
de souris et de moelle e´pinie`re d’embryon de poulet image´s dans ce travail.
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2.2 Microscopie a` deux photons multicouleur :
e´tat de l’art
2.2.1 Les approches multicouleur en microscopie
En microscopie de fluorescence les approches multicouleur sont de plus en plus
utilise´es, que ce soit pour obtenir des informations a` l’e´chelle mole´culaire (Fo¨rster
Resonance Energy Transfert, FRET)[125], ou a` l’e´chelle macroscopique (fluorescence
classique). Le de´veloppement de nouvelles approches de marquage a notamment ou-
vert la voie a` de nombreuses applications. Parmi les avance´es significatives on dis-
tingue l’optimisation d’une grande diversite´ de prote´ines fluorescentes, l’apparition
de prote´ines photo-convertibles que l’on peut utiliser comme interrupteurs optiques,
ou encore l’adressage ge´ne´tique de marqueurs ciblant des populations (neurones, as-
trocytes etc.) ou des structures cellulaires diffe´rentes (noyau, cytoplasme enveloppe
nucle´aire, microtubules, filaments d’actine etc.).
Cette dernie`re approche se re´ve`le eˆtre un moyen efficace pour e´tudier la dyna-
mique cellulaire ou pour comparer des groupes de cellules d’un meˆme organe, que
ce soit pour l’e´tude du lignage cellulaire ou de la connectivite´ dans le cas de neu-
rones. En effet, en combinant des informations fournies par plusieurs marqueurs
il est par exemple possible de diffe´rencier des cellules ou groupes de cellules dans
des situations ou` la re´solution temporelle et spatiale d’acquisition ne permet pas de
le faire. De telles strate´gies ont e´te´ de´montre´es dans des applications telles que le
suivi de cellules du syste`me immunitaire [126], l’e´tude de la migration des cellules
embryonnaires dans la moelle e´pinie`re de poulet [127], le suivi de la formation des
me´tastases dans la souris [88], l’e´tude fonctionnelle des reins dans la souris [87], ou
encore le suivi de la formation des cryptes dans le petit intestin de la souris [90].
Comme le montrent ces e´tudes, l’utilisation de plusieurs prote´ines fluorescentes est
un outil puissant pour l’analyse quantitative. Cependant, seul un nombre limite´ de
marqueurs peut eˆtre utilise´ sans causer de proble`mes de se´paration des signaux a` la
de´tection.
Pour augmenter le nombre d’e´tats discernables, plusieurs solutions sont envisa-
geables. Il a par exemple e´te´ propose´ d’utiliser une voie de de´tection re´solue spec-
tralement [128], ou encore d’associer de fac¸on combinatoire un nombre restreint de
marqueurs clairement identifiables[89, 129, 91]. Cette dernie`re possibilite´, de´nomme´e
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Brainbow est particulie`rement inte´ressante car elle permet en principe d’obtenir une
grande varie´te´ de signatures spectroscopiques diffe´rentes a` partir d’un petit nombre
de marqueurs. Par exemple, dans le cortex de souris treize couleurs peuvent eˆtre
distingue´es dans une population de neurones en utilisant trois marqueurs et trois
de´tecteurs [89].
2.2.2 Strate´gies d’imagerie non line´aire multicouleur
Si les strate´gies de marquage multicouleur ont conside´rablement e´volue´ et per-
mettent potentiellement de traiter un grand nombre d’applications biologiques, des
me´thodes d’imageries adapte´es a` l’observation de tissus vivants ou intacts sont en-
core a` de´velopper. En particulier, leur transposition a` la microscopie non line´aire
reste de´licate.
Figure 2.1: Strate´gies d’excitation multicouleur non line´aires. (a) Un oscillateur fem-
toseconde accordable est utilise´ pour exciter diffe´rents fluorophores se´quentiellement.
(b) Des chromophores dont le spectre d’excitation se recouvrent peuvent eˆtre ex-
cite´s simultane´ment avec une seule longueur d’onde. (c) Fac¸onnage d’un spectre large
pour exciter de fac¸on optimale plusieurs chromophores. (d) Utilisation de plusieurs
faisceaux d’excitations.
Plusieurs approches ont e´te´ propose´es pour l’imagerie a` deux photons multicou-
leur. La premie`re consiste a` utiliser un oscillateur femtoseconde accordable pour ex-
citer diffe´rentes prote´ines fluorescentes se´quentiellement. Par exemple, les dernie`res
ge´ne´rations de sources femtoseconde permettent une accordabilite´ sur la gamme 700–
1 300 nm pour une puissance moyenne au centre de la gamme d’approximativement
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1,0 W avec un taux de re´pe´tition de 80 MHz et une dure´e d’impulsion de 100 fs. Si
cette me´thode permet par exemple d’exciter n’importe quelle prote´ine fluorescente
au sein de tissus e´pais, elle n’est cependant pas compatible avec l’imagerie mul-
ticouleur de tissus dynamiques car le temps d’acquisition croit avec le nombre de
marqueurs.
Une autre strate´gie consiste a` utiliser le meˆme laser pour exciter plusieurs chro-
mophores dont les spectres d’excitation se recouvrent. Il a e´te´ montre´ que des lon-
gueurs d’onde de´cale´es vers le visible pouvaient exciter simultane´ment deux prote´ines
fluorescentes a` condition que l’une d’elle posse`de de multiples bandes d’absorption
(mKamala et TagRFP par exemple) [130, 131, 79]. Cependant, cette strate´gie n’est
applicable que pour un nombre restreint de prote´ines et peut conduire a` des effets
de photo-blanchiment plus important suite a` l’excitation de niveaux d’absorption
d’ordre supe´rieurs pour la prote´ine rouge. Plus simplement, il est possible d’utiliser
des longueurs d’ondes d’excitation comprises entre 880 et 920 nm pour exciter si-
multane´ment une CFP et une GFP, ou encore une CFP et une YFP [29, 132].
Cependant une telle me´thode ne permet pas d’e´quilibrer inde´pendamment la puis-
sance des diffe´rents signaux ce qui re´duit la sensibilite´ et la spe´cificite´ [133]. De plus
le nombre de chromophores simultane´ment accessibles est intrinse`quement limite´.
Avec le de´veloppement combine´ de lasers a` spectre e´tendu et des me´thodes
de fac¸onnage d’impulsions, plusieurs approches prometteuses sont e´galement ap-
parues. Ces strate´gies consistent par exemple a` fac¸onner le spectre d’excitation a`
deux photons d’un laser large bande pour lui faire e´pouser de fac¸on optimale le
spectre d’excitation de plusieurs chromophores de fac¸on simultane´e ou se´quentielle
en commutant rapidement entre diffe´rentes formes de spectre [134, 135, 136]. Ainsi,
le nombre de prote´ines fluorescentes distinctes que l’on peut exciter simultane´ment
ou se´lectivement est limite´ par la bande spectrale du laser. Cependant, ce type de
strate´gie peut eˆtre complexe a` mettre en œuvre et a` utiliser en routine car la phase
spectrale et l’amplitude spectrale doivent eˆtre controˆle´es pre´cise´ment et maintenues
au foyer de l’objectif pendant l’imagerie. De plus, il est ne´cessaire de disposer d’une
densite´ spectrale d’e´nergie importante sur un spectre large.
Enfin plusieurs sche´mas multipliant le nombre de faisceaux excitateurs sont
e´galement envisageables. Le nombre de chromophores distincts que l’on peut adres-
ser est alors limite´ par le nombre de bandes spectrales d’excitation dont on dispose.
Pour produire ces faisceaux on distingue plusieurs me´thodes. La moins one´reuse
consiste a` pomper une fibre a` cristal photonique, ou a` large coeur a` l’aide d’un seul
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laser pour ge´ne´rer de nouvelles fre´quences [137, 138, 139]. De cette manie`re trois
prote´ines fluorescentes peuvent eˆtre excite´es simultane´ment [139]. Pour cela, les au-
teurs ont utilise´ un faisceau de longueur centrale λ1 = 1550 nm pour ge´ne´rer dans
une fibre deux autres impulsions de longueurs d’onde centrales λ2 = 1728 nm et
λ3 = 1900 nm et ont double´ les trois impulsions obtenues a` partir de cristaux non
line´aires pour pouvoir exciter trois chromophores aux longueurs d’onde suivantes
750, 864, et 950 nm. Cependant, ce type de me´thode est peu efficace (40 % de pertes
dues a` la fibre et 70 % de pertes par cristal non line´aire) et complexe a` mettre en
œuvre. De plus pour ce type de me´thode e´tant donne´ que les diffe´rents faisceaux
sont produits a` partir d’une meˆme source il est ge´ne´ralement ne´cessaire de faire un
compromis entre puissance disponible et nombre de couleurs accessibles. D’autres
approches plus one´reuses mais ne´anmoins plus simples a` mettre en œuvre utilisent
deux lasers inde´pendants, ou un laser pompant un oscillateur parame´trique optique
de fac¸on synchrone [51, 52, 133, 132]. Avec cette strate´gie d’excitation, l’imagerie
simultane´e de deux chromophores est re´alise´e par principe, et l’imagerie de trois
chromophores a e´te´ rapporte´e dans le cas ou` l’une des deux sources excite simul-
tane´ment deux marqueurs aux spectres partiellement superpose´s [132].
Au vu des me´thodes existantes, les solutions a` plusieurs sources sont actuellement
les plus matures bien que la complexite´ de mise en oeuvre augmente avec le nombre
de couleurs ne´cessaires. Cependant, il est possible de tirer un meilleur parti des
sources a` plusieurs sorties en utilisant des combinaisons de fre´quences comme voies
d’excitation supple´mentaires. C’est l’approche que j’ai de´veloppe´ afin d’exciter de
fac¸on optimale trois chromophores aux spectres d’excitation disjoints couvrant une
partie du proche infra-rouge (750–1 200 nm) comme c’est le cas pour les constructions
multicouleur de type Brainbow [89, 91].
2.3 Combinaison de faisceaux synchronise´s
Nous allons maintenant pre´senter une nouvelle strate´gie permettant d’exciter
simultane´ment trois mole´cules fluorescentes dont les spectres d’excitation sont dis-
tincts et couvrent une partie e´tendue du proche infra-rouge (750–1 200 nm) [140].
Cette me´thode repose sur l’utilisation de trains d’impulsions synchronise´s et a e´te´
de´veloppe´e au cours de ma the`se.
2.3. COMBINAISON DE FAISCEAUX SYNCHRONISE´S 43
2.3.1 Principe
Comme discute´ dans la section pre´ce´dente, une me´thode efficace et simple a`
mettre en œuvre pour l’imagerie de deux fluorophores consiste a` utiliser deux spectres
d’excitation disjoints produits par exemple par deux lasers, ou par un laser pompant
un oscillateur parame´trique optique. Pour une telle configuration les prote´ines sont
excite´es par des processus d’absorption a` deux photons de´ge´ne´re´s (a` une couleur)
provenant de chacun des trains d’impulsions Figure 2.2(a). Dans ce cas, les couples
de prote´ines utilisables sont limite´s par la superposition des spectres d’e´mission et
les associations les plus re´pandues sont CFP-YFP, ou encore GFP-RFP.
Figure 2.2: Strate´gie d’excitation multicouleur avec des trains d’impulsion synchro-
nise´s (a) Les trains d’impulsions sont de´cale´s temporellement. Deux prote´ines fluo-
rescentes sont excite´es par des processus d’absorption a` deux photons de´ge´ne´re´s
provenant de chacun des trains d’impulsions. (b) Les trains d’impulsions sont su-
perpose´s temporellement. Une troisie`me prote´ine fluorescente peut eˆtre excite´e par
un processus d’absorption a` deux photons a` deux couleurs.
D’autre part, dans le cas ou` les trains d’impulsions provenant des deux sources
sont superpose´s temporellement, d’autres effets non line´aires re´sultant de l’interaction
entre le milieu et les impulsions de couleurs diffe´rentes sont e´galement ge´ne´re´s simul-
tane´ment (fluorescence excite´e a` deux photons a` deux couleurs, somme de fre´quences,
me´lange a` quatre ondes). Ainsi, trois chromophores aux spectres d’absorption dis-
tincts peuvent eˆtre excite´s simultane´ment graˆce a` deux processus d’absorption a`
deux photons de´ge´ne´re´s et un processus a` deux couleurs Figure 2.2(b).
Si deux sources lasers inde´pendantes de meˆme taux de re´pe´tition requie`rent
l’utilisation d’une synchronisation active pour corriger le bruit de gigue temporelle,
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en revanche l’utilisation d’un oscillateur parame´trique optique pompe´ par un la-
ser fournit naturellement deux trains d’impulsions parfaitement corre´le´s. C’est cette
strate´gie que nous avons utilise´e pour l’imagerie multicouleur de trois prote´ines
fluorescentes. Le sche´ma de principe est visible sur la Figure 2.3 : les faisceaux
d’excitation sont recombine´s spatialement a` l’aide d’un miroir dichro¨ıque et syn-
chronise´s temporellement a` l’aide d’une ligne a` retard, puis envoye´s vers un micro-
scope de´crit au premier chapitre. Les trois signaux e´tant cre´e´s simultane´ment, ils
sont de´tecte´s dans trois bandes spectrales diffe´rentes.
Figure 2.3: Montage expe´rimental. Un laser titane saphir (TiS) et un oscillateur
parame´trique optique (OPO) sont recombine´s spatialement et superpose´s temporel-
lement avant d’eˆtre envoye´s dans un microscope a` balayage.
2.3.2 Travaux ante´rieurs
L’excitation a` base de trains d’impulsions synchronise´s a e´te´ utilise´ dans d’autres
techniques de microscopie, notamment pour l’imagerie CARS [10, 119, 120] ou SRS
[141, 123, 124] mais e´galement pour la fluorescence. La fluorescence excite´e a` 2 pho-
tons a` 2 couleurs a e´te´ utilise´e pour la premie`re fois par Joseph R. Lakowicz et
Ignacy Gryczynski en 1996 [142, 92, 143] pour exciter des mole´cules fluorescentes
dont le spectre d’absorption est centre´ a` 250 nm dans le proche ultraviolet comme
cela est le cas pour le tryptophane (Figure 2.4(a)). Ne disposant pas de sources
pulse´es a` 500 nm permettant l’excitation a` deux photons des re´sidus tryptophanes
(Figure 2.4(b)), les auteurs ont utilise´ un faisceau a` 760 nm et sa re´plique double´e
en fre´quence a` 380 nm pour exciter le tryptophane a` l’aide d’un me´canisme de fluores-
cence a` 2 photons a` 2 couleurs (Figure 2.4(c)). On peut noter que les fluorophores
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pourraient e´galement eˆtre excite´s par un processus de fluorescence a` 3 photons a`
760 nm mais l’efficacite´ d’excitation serait alors plus faible [94].
Depuis, plusieurs applications de l’excitation a` deux photons deux couleurs ont
e´te´ propose´es pour la spectroscopie mole´culaire comme la mesure des temps de
fluorescence de mole´cules absorbant dans l’ultraviolet [144], ou la de´termination
du tenseur de fluorescence a` 2 photons a` l’aide d’e´tudes polarime´triques re´solues
temporellement [145, 146, 147]. D’autres applications ont e´galement e´te´ propose´es
pour le suivi de re´actions enzymatiques sans marquage [146] et de liaisons entre
deux prote´ines sans marquage [144].
Figure 2.4: Strate´gies d’excitation d’un fluorophore dans l’ultra-violet. (a) Excitation
a` 1 photon a` l’aide d’une source continue a` 250 nm. (b) Excitation a` 2 photons a`
l’aide d’un laser impulsionnel e´mettant a` 500 nm. (c) Excitation a` 2 photons a` 2
couleurs a` l’aide d’un faisceau a` 760 nm et de sa re´plique double´e en fre´quence a`
380 nm.
2.3.3 Spectres d’excitation a` deux photons
Pour ve´rifier la validite´ du concept d’imagerie a` trois couleurs par me´lange de
fre´quence, nous avons effectue´ une mesure du spectre d’excitation a` deux photons de
notre syste`me. Le spectre d’excitation a` deux photons
∣∣∣E(2) (ω)∣∣∣2 est de´fini comme la
transforme´e de Fourier du champ double´ en fre´quence E(2) (t) = E (t)2. Pour cette
mesure, les deux lasers sont focalise´s dans un cristal doubleur de BBO et le spectre
des diffe´rents signaux non line´aires ge´ne´re´s est mesure´. Pour deux impulsions de
fre´quences centrales ω1 et ω2, le spectre posse`de bien trois composantes de fre´quences
respectives : 2ω1, ω1 + ω2 et 2ω2 (Figure 2.5(a)). Les composantes a` 2ω1 et 2ω2
sont dues au doublage en fre´quence des faisceaux utilise´s et sont bien inde´pendantes
46
CHAPITRE 2. MICROSCOPIE A` DEUX PHOTONS PAR ME´LANGE DE
FRE´QUENCES
du de´lai entre les trains d’impulsions, alors que la composante a` ω1 + ω2 provient
d’une interaction de type somme de fre´quences et disparait lorsque les lasers sont
de´cale´s temporellement. Ainsi tout se passe comme si l’on disposait de trois lasers
permettant d’exciter trois fluorophores dont les spectres d’absorption a` deux photons
posse`dent des re´sonances a` 2ω1, ω1 + ω2 et 2ω2.
Figure 2.5: (a) Spectres d’excitation a` deux photons mesure´s en focalisant deux
trains d’impulsion dans un cristal non line´aire de BBO. Trois signaux sont visibles :
les deux premiers sont dus a` un phe´nome`ne de doublage de fre´quence et apparaissent
aux fre´quences 2ω1 (λ1/2) et 2ω2 (λ2/2), alors que le troisie`me est un signal de
somme de fre´quence a` ω1 + ω2 (1/ (1/λ1 + 1/λ2) apparaissant uniquement lorsque
les impulsions sont synchronise´es. (b) Carte des combinaisons de longueurs d’ondes
d’excitation a` deux photons accessibles pour l’imagerie a` trois couleurs. L’ensemble
du plan est accessible lorsque λ1 et λ2 sont controˆlables inde´pendamment (chaˆıne
laser TiS1/OPO1), alors que seule une partie du plan peut eˆtre explore´e lorsque λ1
et λ2 ne sont pas inde´pendantes (ligne en pointille´ blanc correspondant a` la chaˆıne
laser TiS2/OPO2).
Pour l’imagerie a` trois couleurs on souhaiterait ide´alement pouvoir controˆler
inde´pendamment les longueurs d’ondes centrales des trois spectres d’excitation a` 2
photons de fac¸on a` pouvoir travailler avec le plus grand nombre possible de com-
binaisons de fluorophores. Cependant, pour des impulsions synchronise´es de lon-
gueurs d’ondes centrales λ1 (TiS) et λ2 (OPO) la longueur d’onde d’excitation a`
2 couleurs est lie´e a` celles des deux faisceaux et est donne´e par la relation sui-
vante λ3 = 2 (1/λ1 + 1/λ2). La Figure 2.5(b) est une carte des triplets de lon-
gueurs d’ondes d’excitation que l’on peut atteindre pour l’imagerie trois couleurs
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avec notre dispositif expe´rimental. Cette carte nous montre que des impulsions syn-
chronise´es de longueurs d’ondes centrales λ1 et λ2 comprises entre (750–860 nm)
et (1 050–1 200 nm) donnent acce`s a` une troisie`me longueur d’onde comprise entre
(875–1 000 nm) (chaˆıne laser TiS1/OPO1 voir Section 1.3.1). Ainsi, plusieurs com-
binaisons de prote´ines fluorescentes sont accessibles et notamment celles encode´es
par les transge`nes Brainbow [89, 129] (CFP, YFP et tdTomato ou mCherry). Cepen-
dant, dans le cas ou les deux longueurs d’onde λ1 et λ2 ne sont pas inde´pendantes
(chaˆıne laser TiS2/OPO2 voir Section 1.3.1) les combinaisons accessibles sont li-
mite´es a` une ligne repre´sente´e en pointille´ blanc sur la Figure 2.5(b).
2.3.4 Validation du concept
Pour valider le principe d’excitation, nous avons mesure´ le signal de fluorescence
produit dans un tissu marque´ par trois prote´ines fluorescentes pour diffe´rentes va-
leurs du de´lai entre deux impulsions synchronise´es de longueurs d’onde centrales
λ1 = 850 nm et λ2 = 1100 nm. Nous avons utilise´ des cellules embryonnaires hu-
maines de rein (HEK) fournies par Jean Livet comme e´chantillons test. Chaque
cellule exprime une prote´ine fluorescente parmi (i)CFP, (ii)YFP, et (iii)tdTomato
ou mCherry. Les images de fluorescence ont e´te´ enregistre´es dans trois bandes spec-
trales diffe´rentes a` l’aide de filtres dichro¨ıques et de trois photo-multiplicateurs.
On peut remarquer que les signaux de fluorescence bleu (CFP) et rouge (td-
Tomato ou mCherry) de´pendent peu du de´lai (Figure 2.6(a,b)). Une le´ge`re aug-
mentation est cependant observe´e lorsque les trains d’impulsion sont synchronise´s ;
celle-ci est en fait due a` une excitation parasite a` 2 couleurs (Figure 2.6(c)). En
revanche la prote´ine YFP est excite´e uniquement lorsque les trains d’impulsions
sont synchronise´s. Ainsi on peut conside´rer que chaque prote´ine fluorescente est
excite´e majoritairement par une seule composante du spectre d’excitation a` deux
photons, ce qui valide la me´thode d’excitation de trois chromophores. Notons que
notre me´thode est d’autant plus pertinente que les spectres d’excitation sont dis-
joints, car sinon une ou deux longueur(s) d’onde suffit(sent) pour produire plusieurs
signaux de fluorescence.
Dans ces conditions, en supposant les profils d’intensite´ temporels gaussiens, les
signaux de fluorescence bleu, rouge et vert s’expriment de la manie`re suivante :
SBlue = P 21 , SRouge = P 22 , SV ert = 2P1P2 exp
(
−τ 2/2σ2
)
, (2.1)
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ou` P1 et P2 sont les puissances d’excitation du titane-saphir et de l’OPO, τ le de´lai
entre les trains d’impulsions et σ la largeur a` 1/e2 de la fonction d’intercorre´lation
temporelle d’ordre deux. Ce parame`tre est relie´ aux largeurs des profils d’intensite´
du titane-saphir et de l’OPO par la relation σ =
√
σ21 + σ22. Ainsi l’efficacite´ des
processus d’excitation a` un faisceau est controˆle´e par la puissance des lasers, alors
que l’efficacite´ du signal a` 2 couleurs est controˆle´e en plus par le de´lai entre les
trains d’impulsions, ce qui permet un controˆle inde´pendant des trois signaux. No-
tons qu’en pratique la dispersion induite par les tissus est trop faible pour induire
une de´synchronisation significative des trains d’impulsions. En utilisant les valeurs
mesure´es par Daiman et Masumara [148] pour l’indice de re´fraction de l’eau on
trouve qu’il faut parcourir une distance de propagation de 1mm pour que des
trains d’impulsions synchronise´s de longueurs d’onde centrales λ1 = 850 nm et
λ2 = 1100 nm se de´calent de 13 fs, soit une faible fraction de la largeur des im-
pulsions excitatrices utilise´es (100–400 fs voir Section 1.3.1).
Figure 2.6: Excitation de trois prote´ines fluorescentes a` l’aide de trains d’impulsions
synchronise´s. (a) Comparaison des signaux obtenus pour des trains d’impulsions
de´synchronise´s puis synchronise´s. Les images repre´sentent des cellules HEK expri-
mant chacune une prote´ines fluorescente (CFP, YFP, ou tdTomato). Les acquisitions
ont e´te´ faites sur trois canaux spectraux diffe´rents pour des trains d’impulsions
de´synchronise´s puis synchronise´s. (b) Signaux obtenus sur quelques cellules en fonc-
tion du de´lai. (c) Spectres d’excitation des marqueurs utilise´s (CFP, YFP, tdTomato
et mCherry).
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2.3.5 Recouvrement spatial et aberrations chromatiques
Recouvrement spatial : Le signal de fluorescence a` 2 couleurs provient d’une
interaction entre deux faisceaux de longueurs d’onde centrales diffe´rentes que l’on
focalise au foyer d’on objectif de microscope. Contrairement a` la fluorescence a` 2
photons classique ou` un seul faisceau d’excitation est utilise´, le signal de fluores-
cence produit est sensible aux de´calages spatiaux entre les faisceaux d’excitation.
On distingue deux types de de´calage entre les profils d’excitation : les de´calages
qui sont dans le plan de focalisation, et ceux qui sont paralle`les a` l’axe optique.
Ces de´calages peuvent avoir plusieurs origines physiques : un mauvais alignement
induira un de´calage dans le plan focal, tandis que les aberrations chromatiques du
microscope et des tissus peuvent provoquer les deux types de de´calage.
Figure 2.7: Effets des de´calages entre les faisceaux d’excitation. (a-c) Les faisceaux
sont de´cale´s axialement et les profils d’intensite´ a` deux couleurs normalise´s sont
calcule´s pour plusieurs de´calages (b,c) ou` z0 est la largeur a` mi-hauteur axiale d’un
des faisceaux. (d-f) Les faisceaux sont de´cale´s radialement et les profils d’intensite´ a`
deux couleurs sont calcule´s pour plusieurs de´calages (e,f) pour plusieurs valeurs ou`
r0 est la largeur a` mi-hauteur axiale d’un des faisceaux. Les inserts visibles en (b)
et (e) repre´sentent la chute du signal a` deux couleurs en fonction du de´calage axial
et radial.
Les effets de ces de´calages sur le profil d’excitation sont pre´sente´s Figure 2.7.
Nous avons calcule´ ces effets pour des ouvertures nume´riques mode´re´es et dans le
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cadre de l’approximation paraxiale. Dans le cas de de´calages suivant l’axe de pro-
pagation, on peut remarquer que les profils d’excitation s’e´largissent en fonction
du de´calage (Figure 2.7(b,c)). Les re´solutions late´rale et axiale peuvent donc eˆtre
de´grade´es pour de forts de´calages. Dans le cas ou` les deux faisceaux sont de´cale´s axia-
lement seule la re´solution axiale est de´grade´e (Figure 2.7(e,f)). Ainsi la re´solution
du processus a` 2 photons a` 2 couleurs de´pend des longueurs d’onde d’excitation
mais e´galement de la diffe´rence de focalisation entre les deux faisceaux d’excitation
(re´sultat connu pour la microscopie CARS).
Cependant, les de´calages entre les faisceaux vont surtout avoir pour effet de
faire baisser l’efficacite´ de ge´ne´ration de la fluorescence a` 2 photons excite´es a` 2
couleurs, comme l’illustre la Figure 2.8. Ainsi, le signal excite´ a` 2 couleurs est un
bon indicateur de la superposition des faisceaux d’excitation et sa contribution est
faible dans les cas ou` la re´solution est de´grade´e. Pour ge´ne´rer efficacement un signal
de fluorescence a` 2 couleurs sur une partie importante du champ de vue il est donc
important de corriger les principales sources de de´calage que sont les aberrations
chromatiques.
Figure 2.8: Chute du signal de fluorescence excite´e a` 2 couleurs pour un de´calage
entre les faisceaux de l’ordre de deux fois la re´solution late´rale. Temps par pixel 5µs,
barre d’e´chelle 0,50µm.
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Aberrations chromatiques : Les aberrations chromatiques se manifestent en
pre´sence d’e´le´ments dispersifs tels que la silice et sont dues a` une variation de l’indice
de re´fraction avec la longueur d’onde. Pour une optique usuelle comme une lentille
ou un objectif de microscope qui est une succession de lentilles, on distingue deux
types d’aberrations chromatiques : les aberrations axiales et les aberrations trans-
verses. Les aberrations axiales sont en premie`re approximation inde´pendantes de la
position dans le champ de vue et se manifestent par un de´placement du point de
focalisation le long de l’axe lorsque la longueur d’onde varie (Figure 2.9(a)). Elles
peuvent donc eˆtre corrige´es sur tout le champ de vue. Les aberrations chromatiques
longitudinales apparaissent en revanche uniquement hors d’axe et se manifestent par
un de´placement radial du point de focalisation en fonction de la longueur d’onde
et de la position dans le champ de vue (Figure 2.9(b)). Il n’est donc pas possible
d’appliquer une correction globale.
Figure 2.9: Influence des aberrations chromatiques dans un microscope a` balayage.
(a) Les aberrations chromatiques axiales se traduisent par un de´calage longitudi-
nale des points de focalisation pour deux faisceaux de longueurs d’onde centrales
diffe´rentes. (b) Dans le cas ge´ne´ral (aberrations chromatiques axiales et radiales) les
points de focalisation des deux faisceaux sont de´cale´s longitudinalement et radia-
lement. (c) Malgre´ la correction des aberrations chromatiques axiales les points de
focalisation sont toujours de´cale´s radialement hors d’axe.
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Dans un microscope a` balayage deux e´le´ments sont principalement susceptibles
d’induire des aberrations chromatiques : le syste`me imageant les miroirs galva-
nome´triques sur la pupille arrie`re de l’objectif de microscope, et l’objectif lui-meˆme.
Ainsi, lorsque l’on balaye deux faisceaux de longueurs d’onde centrales diffe´rentes
au foyer d’un objectif de microscope, les points de focalisation des deux faisceaux
sont spatialement de´cale´s : au centre du champ de vue les points de focalisation
sont de´cale´s principalement le long de l’axe et en bord du champ de vue ils sont
en plus de´cale´s radialement. Pour la fluorescence a` 2 photons a` 2 couleurs il est
donc important de corriger les aberrations chromatiques ou de de´finir une portion
du champ de vue pour laquelle les de´calages sont faibles devant la taille du volume
focal.
L’aberration chromatique axiale peut eˆtre corrige´e en introduisant un de´faut de
mise au point pour chacun des faisceaux d’excitation. Cela peut se faire rigoureu-
sement a` l’aide d’un modulateur de phase spatiale conjugue´ sur la pupille arrie`re
de l’objectif de microscope, ou de fac¸on approche´e en changeant la divergence des
faisceaux d’excitation (Figure 2.9(c)). Les me´thodes reposant sur un controˆle de
la divergence sont plus simples a` mettre en œuvre, mais introduisent ne´anmoins
une phase re´siduelle d’aberration sphe´rique ce qui peut de´grader la re´solution pour
de fortes valeurs de la divergence [62, 149, 150, 151]. Par souci de simplicite´ nous
avons choisi de corriger l’aberration chromatique axiale en changeant la divergence
des faisceaux d’excitation a` l’aide de te´lescopes place´s en amont du microscope.
Le grandissement des te´lescopes a e´te´ choisi de fac¸on a` ce que le remplissage des
faisceaux soit le meˆme malgre´ la divergence induite sur les faisceaux, ce qui per-
met d’avoir des re´solutions comparables pour les diffe´rents signaux de fluorescence.
Malgre´ l’aberration sphe´rique re´siduelle introduite, les re´solutions axiales pour les
deux faisceaux sont de l’ordre de 2,0 et de 2,5µm pour les deux faisceaux d’excitation
(Figure 2.8(b)) ce qui correspond a` une ouverture nume´rique effective NA = 0,80
alors que l’ouverture nume´rique nominale de l’objectif utilise´ est NA = 1,05 et que
l’objectif est le´ge`rement sous-couvert. Ces re´solutions sont donc tout a` fait conve-
nables pour les applications vise´es, a` savoir imager des tissus de cortex ce´re´bral avec
une re´solution subcellulaire.
D’autre part, dans un syste`me a` balayage les aberrations chromatiques trans-
verses varient dans le champ de vue et ne peuvent pas eˆtre corrige´es a` l’aide d’un
e´le´ment statique. Nous avons donc essaye´ de trouver un objectif corrigeant au mieux
ces aberrations. Pour comparer les diffe´rents objectifs le signal de fluorescence a` 2
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Figure 2.10: Chromatisme dans le champ de vue. (a,b) De´calages des points de
focalisation pour un objectif dont le chromatisme n’est pas corrige´ (a) et pour un
objectif dont le chromatisme est corrige´ (b). (c,d) Signaux de fluorescence excite´ a`
deux couleurs d’un e´chantillon homoge`ne e´tendue pour les deux objectifs. Barres
d’e´chelles (a,b) 2,0µm, (c,d) 100,0µm.
couleurs est un bon diagnostic pour quantifier les aberrations chromatiques dans le
champ de vue car il refle`te directement les de´calages entre les faisceaux d’excitation.
Nous avons essaye´ plusieurs objectif conc¸ues pour le proche infrarouge disponible
au laboratoire, et obtenu les meilleurs re´sultats avec un Olympus XLPL25XWMP
(25X NA 1,05). Pour cet objectif nous avons trouve´ que les faisceaux d’excitation se
de´calent de moins de la re´solution late´rale sur plus de la moitie´ du champ de vue, ce
qui correspond a` un champ de vue effectif de 400µm de diame`tre pour des re´solutions
axiales comprises entre 2,0 et 2,5µm pour les diffe´rents signaux de fluorescence.
2.3.6 Comparaison entre une excitation a` 1 et 2 couleurs
Pour l’imagerie a` trois couleurs de volume il est important de ve´rifier que le
profil d’excitation a` 2 couleurs se conserve dans les tissus. Pour cela, nous avons
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compare´ une excitation a` 2 photons standard et une excitation a` 2 couleurs en
imageant des tranches de cortex marque´es a` l’aide d’une prote´ine fluorescente jaune
(YFP) pour des impulsions synchronise´es de longueur d’onde centrale λ1 = 850 nm
et λ2 = 1100 nm (λ3 = 2/ (1/λ1 + 1/λ2) = 959 nm), puis pour un seul faisceau de
longueur d’onde centrale λ0 = 960 nm. Les re´sultats sont visibles Figure 2.11. On
peut constater qu’aucune diffe´rence majeure n’est apparente entre les deux processus
d’excitation sur le champ de vue utilise´ : 395×275µm2 et ceci pour des profondeurs
d’imagerie de 250µm et 300µm. La fluorescence a` 2 couleurs pourra donc eˆtre utilise´e
pour l’imagerie du cortex en profondeur avec une re´solution cellulaire e´quivalente a`
celle obtenue en fluorescence a` deux photons classique.
Figure 2.11: Comparaison entre une excitation a` 2 photons a` 2 et 1 couleurs d’un
marquage YFP dans un tissu de cortex de souris, (a,c) et (b,d) respectivement.
Temps par pixel 5µs, barre d’e´chelle 50µm.
2.3.7 Imagerie de grands volumes
Pour les applications de lignage cellulaire et d’e´tude de la connectivite´ dans le
tissu nerveux avec des strate´gies Brainbow, il est ne´cessaire de re´aliser une analyse
colorime´trique (c’est a` dire mesurer les rapports entre les trois signaux bleu, jaune-
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vert, et rouge) sur de grands volumes. Nous avons pour cela corrige´ la sensibilite´ des
diffe´rents canaux en fonction de la profondeur et du champ de vue, et imple´mente´
un mosa¨ıcage de zones e´tendues. Nous pre´senterons ces aspects dans les paragraphes
suivants, puis validerons cette strate´gie sur des e´chantillons e´pais de cortex de souris.
Controˆle des signaux en profondeur : Lorsque l’on s’enfonce dans les tissus
le signal de fluorescence mesure´ et le contraste des images diminue, ce qui limite
la profondeur d’imagerie utile. Cette limitation est due a` la diffusion des profils
d’excitation et des signaux de fluorescence (Chapitre 1). Pour optimiser l’imagerie
en profondeur, il est tout d’abord pre´fe´rable de minimiser la baisse de l’efficacite´
de collection. Cela peut peut eˆtre fait en augmentant l’e´tendue ge´ome´trique de la
voie de de´tection, c’est a` dire en utilisant un objectif de forte ouverture nume´rique
et de faible grandissement ainsi que des lentilles de collection adapte´es [39, 38].
Cependant pour des profondeurs d’imagerie non superficielles (> 100µm) il est
e´galement ne´cessaire d’augmenter la puissance incidente de fac¸on a` maintenir une
intensite´ d’excitation constante malgre´ la diffusion.
Pour l’imagerie trichromatique avec des faisceaux synchronise´s (λ1 = 850 nm et
λ2 = 1100 nm) nous avons pu remarquer que les diffe´rents signaux de fluorescence
s’atte´nuaient diffe´remment lorsque l’on s’enfonce dans les tissus (Figure 2.12(a)).
Cela est du au fait que les phe´nome`nes de diffusion varient avec la longueur d’onde
(Chapitre 1). Cependant, comme la superposition des deux faisceaux est peu af-
fecte´e en profondeur, seul un controˆle sur la puissance des trains d’impulsions est
ne´cessaire pour maintenir l’intensite´ des trois profils d’excitation dans les tissus (les
signaux en surface e´tant ajuste´s a` l’aide des deux puissances et du de´lai entre les
trains d’impulsions).
En pratique, les puissances sont controˆle´es en ajustant les angles des axes de
rotation de deux lames demi-onde place´es juste avant des cubes polarisants. Le
mouvement des lames est synchronise´ avec l’acquisition des images de fluorescence
ce qui permet d’augmenter progressivement la puissance pour chaque nouvelle pro-
fondeur. Ainsi, il est possible de compenser les atte´nuations des trois signaux de
fluorescence de fac¸on automatique (Figure 2.12(b)) et donc de pre´server le rap-
port des trois signaux (soit la couleur des structures) et le rapport signal-sur-bruit
lorsque l’on s’enfonce dans les tissus comme l’illustre la pile d’images enregistre´es sur
un tissu de cortex faisant 400µm d’e´paisseur (Figure 2.13). On note qu’il est tout
de meˆme difficile de concevoir une me´thode entie`rement automatique permettant de
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Figure 2.12: Variation des trois signaux excite´s a` deux photons (CFP, YFP,
mCherry) avec la profondeur dans un tissu de cortex de souris Brainbow dans les cas
ou` les puissances d’excitation sont inchange´es (a), et dans le cas ou` elles augmentent
suivant un profil exponentiel (b). On peut noter que la brusque chute du signal en
(a) aux alentours de z = 280µm est un effet de bord de tranche.
Figure 2.13: Pile d’images enregistre´es sur un tissu de cortex de souris Brainbow.
(a-c) Projections maximales calcule´es sur une e´paisseur de 100µm pour trois pro-
fondeurs diffe´rentes : z = 0, 100 et 350µm. (d-f) Projections maximales calcule´es a`
partir des reprojections orthogonales de la pile d’images. Temps par pixel 5µs, barre
d’e´chelle 50µm.
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compenser parfaitement l’atte´nuation des signaux dans les tissus car nous avons pu
observer des diffe´rences d’atte´nuation au sein d’un meˆme tissu et entre les tissus.
Enfin, bien que le signal de fluorescence moyen soit pre´serve´, ce type de strate´gie
ne compense pas la perte du confinement de l’excitation due aux aberrations et a`
la diffusion. De plus on peut s’attendre a` ce que les re´solutions des trois signaux
se de´gradent diffe´remment lorsque l’on s’enfonce dans les tissus car les longueurs
d’ondes d’excitation utilise´es sont diffe´rentes (λ1 = 850 nm et λ2 = 1100 nm). Cela
peut eˆtre proble´matique pour des structures plus petites que la re´solution optique
car le rapport des signaux de fluorescence ne va alors pas eˆtre la meˆme en surface
et en profondeur (les structures semblent changer de couleur). Pour augmenter la
profondeur de pe´ne´tration, une solution possible consisterait a` pre´-compenser les
aberrations et la diffusion induite par le tissu a` l’aide de modulateurs de phase spa-
tiale (optique adaptative). Cependant une correction de ce type est ne´cessairement
locale et plusieurs zones devraient eˆtre corrige´es se´quentiellement pour imager un
champ de vue e´tendu [152, 153].
Homoge´ne´isation du signal de fluorescence : Les efficacite´s d’excitation et de
de´tection ne sont pas invariantes dans le champ de vue et peuvent e´galement changer
d’un canal de de´tection a` l’autre. Ces variations doivent eˆtre mesure´es et prises en
compte pour obtenir des informations colorime´triques (rapport entre les diffe´rents
canaux de fluorescence) inde´pendante de la position dans le champ de vue. Pour cela
nous avons mesure´ la re´ponse du syste`me dans le cas d’un e´chantillon fluorescent
homoge`ne et ceci pour chacune des voies de fluorescence utilise´es pour l’imagerie de
tissus multicouleur (Figure 2.14(a-c)). Ces re´ponses mesure´es peuvent alors eˆtre
utilise´es pour normaliser les images en intensite´ de fac¸on a` pouvoir comparer les cou-
leurs de diffe´rentes structures sur l’ensemble du champ de vue utile (Figure 2.14(d-
e)).
Acquisition de mosa¨ıques : Le champ de vue effectif de notre syste`me pour la
microscopie trichromatique est restreint et fait approximativement 400 × 400µm2.
Pour e´tendre ce champ de vue il est possible de re´aliser plusieurs acquisitions suc-
cessives de´cale´es les unes par rapport aux autres. Les images sont corrige´es spectra-
lement avant d’eˆtre recale´es.
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Figure 2.14: Homoge´ne´isation du signal de fluorescence sur le champ de vue a` par-
tir des re´ponses mesure´es pour chacun des canaux spectraux. (a-c) Re´ponses des
diffe´rents canaux de de´tection pour un e´chantillon fluorescent homoge`ne. (d,e) Com-
posite des trois images de fluorescence avec (d) et sans (e) corriger par les re´ponses
spectrales mesure´es. Temps par pixel 5µs, barre d’e´chelle 100µm.
Validation des strate´gies sur des tissus de cortex : Nous avons combine´
les me´thodes d’acquisition de´crites dans les paragraphes pre´ce´dents (augmentation
de la puissance avec la profondeur, acquisition de mosa¨ıques, et calibration du si-
gnal de fluorescence en fonction de la position dans le champ de vue) et applique´
notre me´thode a` l’observation de grands volumes de cortex de souris avec mar-
quage Brainbow. Les re´sultats obtenus sont pre´sente´s sur la Figure 2.15(a). Le
volume total image´ (compose´ de six piles d’images) s’e´tend sur 900× 720× 370µm3
et les corps cellulaires ont e´te´ de´tecte´s automatiquement dans l’ensemble du vo-
lume a` l’aide du logiciel Imaris (Bitplane) (Figure 2.15(b)). En comparant gra-
phiquement le poids des signaux de fluorescence relatif de´fini comme CR,G,B =
(IR,G,B − IMin,R,G,B) / (IR + IG + IB) on note que la re´partition des signaux est in-
change´e avec la profondeur Figure 2.15(c), ce qui valide notre strate´gie d’acquisition
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et de normalisation des signaux.
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Figure 2.15: Validation de la strate´gie d’acquisition sur de grands volumes. (a) Com-
posites d’images des fluorescences reconstruites a` partir de six piles diffe´rentes. Le
volume total est de 900×720×370µm3. (b) Corps cellulaires de´tecte´s sur l’ensemble
du volume. (c) Proportions relatives des signaux de fluorescence mesure´s sur les corps
cellulaires des re´gions superficielle et profonde de l’e´chantillon, correspondant aux
zones rouges dans (b). Temps par pixel 5µs, barre d’e´chelle 100µm.
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2.4 Applications a` l’imagerie de tissus Brainbow
2.4.1 Le marquage Brainbow
Brainbow de´signe une me´thode pour laquelle les neurones du cerveau sont marque´s
individuellement par un groupe de prote´ines fluorescentes permettant de les distin-
guer de leurs voisins a` l’aide d’un crite`re colorime´trique. Chaque neurone exprime
un meˆme ensemble de prote´ines fluorescentes (par exemple une prote´ine bleue, une
verte et une rouge), mais dans des proportions diffe´rentes, ce qui permet de lui
associer une couleur distinctive dans un espace colorime´trique.
Plus spe´cifiquement, ces me´thodes de marquage ne´cessitent (i) de pouvoir ex-
primer plusieurs prote´ines fluorescentes et (ii) de pouvoir exprimer chacune des
prote´ines de fac¸on inde´pendante. Pour une revue voir les re´fe´rences [154, 155, 156].
De nombreux sche´mas ont e´te´ propose´s pour exprimer dans les tissus plusieurs
rapporteurs de fac¸on exclusive et stochastique. Ces sche´mas reposent ge´ne´ralement
sur l’utilisation de syste`mes controˆlant la recombinaison de segments de chromo-
somes [157]. Le processus de recombinaison est catalyse´ par une enzyme (Cre re-
combinase ou autre) et se fait sur un segment d’ADN situe´ entre deux sites de
reconnaissance (se´quence de 34 nucle´otides appele´e lox). Suivant la configuration
des sites de reconnaissance, la re´action peut aboutir a` l’excision ou a` l’inversion du
brin d’ADN situe´ entre les deux sites. Cette strate´gie a tout d’abord e´te´ utilise´e
pour l’expression exclusive et stochastique d’un [158, 159, 160, 161, 162, 163] ou
deux rapporteurs [164, 165, 166, 167, 168]. D’autre part, dans le cas ou l’on souhaite
exprimer plus de deux rapporteurs comme dans le cas des marquages Brainbow que
nous avons utilise´s, il est e´galement possible d’utiliser plusieurs paires de sites de
reconnaissance [89, 169, 90, 170, 171, 172]. Ainsi, un e´ve´nement de recombinaison
peut conduire de manie`re ale´atoire a` plusieurs e´ve´nements se traduisant chacun par
l’expression d’un rapporteur diffe´rent. Par exemple, pour un seul transge`ne muni de
trois rapporteurs (CFP, YFP et RFP) que l’on a place´ entre trois paires de sites
de reconnaissance, la recombinaison peut aboutir a` quatre re´sultats : trois excisions
conduisant chacune a` l’expression d’une des prote´ines fluorescentes (CFP, YFP et
RFP), ainsi qu’aucune excision (Figure 2.16(a)). Si une seule copie de ce transge`ne
est exprime´e seule trois couleurs seront visibles (expression exclusives des prote´ines).
Pour augmenter le nombre de couleurs disponibles, il est e´galement possible
d’utiliser plusieurs copies inde´pendantes du meˆme transge`ne ce qui permet d’exprimer
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Figure 2.16: Principe du marquage Brainbow. (a) Transge`ne du marquage Brainbow
codant pour trois prote´ines fluorescentes (RFP, YFP et CFP) et re´sultats des re-
combinaisons. Seule la prote´ine place´e directement apre`s le promoteur est exprime´e,
ce qui conduit a` l’expression exclusive de l’une des trois prote´ines. (b) En pre´sence
de trois copies du meˆme transge`ne, treize couleurs distinctes peuvent eˆtre observe´es.
Les trois couleurs primaires proviennent des expressions exclusives ou redondantes
des transge`nes, les trois couleurs secondaires proviennent de l’expression combine´e
de deux prote´ines diffe´rentes et enfin les sept autres couleurs sont dues aux combi-
naisons a` trois prote´ines.
les prote´ines de fac¸on combinatoire. Par exemple, l’association de trois copies d’un
transge`ne codant pour 3 prote´ines fluorescentes permet d’exprimer treize couleurs
de fac¸on stochastique, les couleurs provenant des combinaisons a` une, deux ou trois
prote´ines (Figure 2.16(b)). Cette strate´gie a tout d’abord e´te´ de´veloppe´e en 2007
par Jean Livet au sein de l’e´quipe dirige´e par Jeff W. Lichtman et Joshua R. Sanes.
La premie`re de´monstration a e´te´ effectue´e sur des souris [89] et la me´thode a de-
puis e´te´ adapte´e pour d’autres organismes mode`les tels que la drosophile [170, 171],
le poisson Ze`bre [173], ou encore l’embryon de poulet [140]. Plusieurs applications
ont e´te´ propose´es pour cette me´thode de marquage notamment pour l’e´tude de la
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connectivite´ dans le cerveau, et du lignage cellulaire [89, 129, 170, 171, 90, 91].
Le syste`me d’imagerie que nous avons de´crit pre´ce´demment est particulie`rement
inte´ressant pour ce type d’application car en ge´ne´ral trois prote´ines aux spectres
d’excitation distincts sont exprime´es par les cellules ((i)CFP, (ii)YFP, et (iii)une
variante de la RFP). De plus, les images correspondant aux diffe´rents chromophores
doivent eˆtre parfaitement aligne´es, ce qui est par principe le cas avec notre me´thode
d’excitation. Les me´thodes de marquage ont e´te´ de´veloppe´es et applique´es aux tissus
a` l’Institut de la vision au sein de l’e´quipe dirige´e par Jean Livet : Karine Loulier,
Raphae¨lle Barry et Katherine Matho, et a` l’E´cole Normale Supe´rieure par Xavier
Morin. Les prote´ines fluorescentes exprime´es par les transge`nes Brainbow ont e´te´
choisies apre`s concertation avec l’e´quipe de Jean Livet afin qu’elles puissent eˆtre
excite´es de fac¸on optimale par notre syste`me. E´tant donne´e l’accordabilite´ dont
nous disposons, nous avons choisi comme prote´ines fluorescentes : (i)CFP, (ii)YFP,
et (iii) tdTomato ou mCherry. Celles-ci peuvent eˆtre excite´es de fac¸on quasi-optimale
pour des impulsions synchronise´es de longueur d’onde centrale λ1 = 850 nm et λ2 =
1100 nm (Figure 2.17(a)), et peuvent eˆtre de´tecte´es sur trois canaux spectraux
disjoints (Figure 2.17(b)).
Figure 2.17: Spectre d’absorption a` 2 photons et spectre d’e´mission des prote´ines
fluorescentes encode´es par les transge`nes Brainbow.
2.4.2 Connectivite´ dans le cerveau
En neurosciences, un enjeu actuel est d’e´tudier les relations existant entre la
structure et la fonction de circuits neuronaux du syste`me nerveux central (cortex
visuel, cortex auditif, etc.). Pour cela, plusieurs e´tapes sont ne´cessaires : (i) recons-
truire le plan complet des connections entre les neurones formant le re´seau e´tudie´,
(ii) visualiser comment le signal e´lectrique se propage dans ce re´seau suite a` une
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stimulation, et (iii) e´tudier comment le re´seau e´volue au cours du temps avec les
stimulations perc¸ues. Cependant, il n’existe pas encore d’approche permettant de
re´pondre de fac¸on satisfaisante a` ces proble´matiques. Nous verrons que l’utilisation
de strate´gies de marquage multicouleur combine´es a` la microscopie optique non
line´aire offre la possibilite´ de reconstruire le connectome d’une sous partie du cer-
veau, ce qui correspond a` la premie`re proble´matique.
Travaux ante´rieurs : Trois approches ont e´te´ utilise´es pour reconstruire les
re´seaux neuronaux : (i) la technique d’impre´gnation argentique, (ii) la microsco-
pie e´lectronique, et (iii) les me´thodes de marquage reposant sur la microscopie de
fluorescence.
La me´thode d’impre´gnation argentique a e´te´ la premie`re utilise´e en particulier
dans les travaux de Ramon y Cajal (1852-1934) et elle reste celle qui a le plus
contribue´ au domaine. Cette me´thode utilise la coloration de Golgi (1843–1926) pour
marquer toutes les ramifications d’un nombre restreint de neurones, ce qui permet de
les contraster par rapport a` leur environnement et donc de visualiser clairement leur
morphologie. Cet outil a permis a` Cajal d’identifier les diffe´rents types de neurones,
mais e´galement de comprendre la fac¸on dont ils s’organisent, fondant ainsi les bases
de la the´orie neurale sur laquelle repose notre compre´hension des re´seaux neuronaux
[174]. Cependant, cette approche posse`de plusieurs inconve´nients : tous les axones,
dendrites et surtout les connexions ne peuvent eˆtre distingue´s a` cause de la limite de
re´solution optique, et la me´thode repose sur l’analyse d’un nombre e´pars de donne´es
ne refle´tant pas force´ment l’ensemble du re´seau neuronal.
Pour pallier aux proble`mes de re´solution optique, plusieurs e´tudes ont aborde´ la
reconstruction de connectomes a` l’aide de la microscopie e´lectronique. Les premiers
travaux ont permis de reconstruire des petites structures telles que le connectome
du lobe optique du crustace´ Daphnia [175, 176, 177], ou encore celui du ne´matode
Caenorhabditis Elegans [178, 179, 180]. L’automatisation des approches d’imagerie
[181, 182, 183] a par la suite permis de reconstruire de plus grandes structures
telles qu’une partie des connexions de la re´tine et du cortex visuel de la souris
[184, 185]. Cependant, la microscopie e´lectronique posse`de plusieurs inconve´nients
: malgre´ l’automatisation, les temps d’imagerie s’e´tendent sur plusieurs mois pour
des volumes couvrant par exemple 450 × 350 × 52µm3 [185], elle ne peut imager
des e´chantillons vivants, et l’absence de marqueurs identifiant les neurones dans les
se´ries de coupes empeˆche de ve´rifier l’exactitude du trace´ du re´seau [184, 185].
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Pour permettre l’e´tude du connectome sur de grands volumes, plusieurs ap-
proches reposant sur l’utilisation de marqueurs combine´e a` la microscopie photo-
nique sont apparues. Si les premiers traceurs e´taient injecte´s physiquement, l’ave`nem-
ent des marqueurs ge´ne´tiques a permis de cibler plus facilement et spe´cifiquement
des re´gions d’inte´reˆt. Cependant, l’utilisation d’un nombre limite´ de marqueurs ex-
prime´s de fac¸on exclusive ne permet pas de reconstruire les connexions d’un re´seau
lorsque celui-ci devient trop complique´, car trop peu de crite`res distinctifs sont acces-
sibles. Pour maximiser ce nombre de crite`res, il est ne´anmoins possible d’utiliser les
marqueurs de fac¸on combinatoire comme cela est le cas pour les marquages Brain-
bow [89, 129]. Potentiellement, ce type d’approche peut eˆtre utilise´ pour reconstruire
le connectome de re´seaux denses [89, 129, 170, 171]. Cependant, le de´veloppement
des applications a e´te´ freine´ a` cause du manque de me´thodes d’imagerie permettant
de cartographier de grands volumes multicouleur avec des re´solutions cellulaires.
Approche utilise´e : En vue de reconstruire le connectome de sous-re´seaux neu-
ronaux chez les verte´bre´s, nous avons donc choisi de combiner des approches de mar-
quage Brainbow avec l’imagerie multicouleur a` deux photons. Comme nous l’avons
vu, ces strate´gies sont comple´mentaires : le marquage multicouleur combinatoire
permet de s’affranchir de la complexite´ intrinse`que des tissus e´tudie´s, alors que la
microscopie a` deux photons offre la possibilite´ d’imager jusqu’a` des profondeurs im-
portantes sans de´grader les tissus, avec une re´solution cellulaire et un bon contraste.
Pour ve´rifier cela, nous avons commence´ par imager des neurones pyramidaux situe´s
dans les couches I a` III d’une coupe de cortex ce´re´bral d’une souris au stade de
de´veloppement post-natal 28 (Figure 2.18). A` ce stade les dendrites apicales et
basales peuvent s’e´tendre sur plusieurs millime`tres [186] ce qui justifie le choix de
techniques d’imagerie adapte´es a` de grands volumes.
Les tissus ont e´te´ marque´s par e´lectroporation par Karine Loulier a` l’Institut
de la Vision. Les re´sultats visibles sur la Figure 2.19 proviennent de quatre piles
d’images contenant chacune 170 plans espace´s de 1,0µm que l’on a assemble´es a
posteriori. L’ensemble repre´sente un volume de 1 450× 430× 170µm3 qui a e´te´ en-
registre´ en 144 min avec un temps de 5µs par pixel en moyennant deux fois chaque
image. Les dendrites des neurones pyramidaux marque´s s’e´tendent sur l’ensemble
du volume cartographie´ et peuvent eˆtre suivis visuellement graˆce a` leur couleur
malgre´ la densite´ du re´seau. Des effort de trac¸age effectue´es sur ces donne´es (Kathe-
rine Matho) montrent cependant que des algorithmes adapte´s restent a` concevoir
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Figure 2.18: (a) Sche´ma repre´sentant des coupes coronale et sagittale du cerveau de
la souris. La structure que nous avons observe´e est le ne´ocortex et elle correspond
a` la couche externe des he´misphe`res ce´re´braux (rectangle rouge). (b) Lithographie
repre´sentant la structure du ne´ocortex chez le mammife`re. On distingue six couches,
la premie`re e´tant la plus externe et la dernie`re la plus profonde. Dessin de Ramon
y Cajal.
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pour segmenter de fac¸on automatique l’ensemble des dendrites pour chaque neurone
pyramidal, meˆme si des reconstructions assiste´es peuvent eˆtre obtenues sur des pe-
tites zones Figure 2.19(a,b). De plus, nous avons e´galement pu constater que si la
re´solution optique est suffisante pour tracer les dendrites proximales des neurones,
elle ne permet pas de suivre sans ambigu¨ıte´ l’ensemble des terminaisons axonales
dans le cortex.
Figure 2.19: Neurones pyramidaux des couches I a` III du cortex ce´re´bral d’une sou-
ris. Seul un nombre restreint de neurones expriment les rapporteurs des transge`nes
Brainbow ce qui se traduit par un marquage e´pars. (a) Zoom extrait du volume
cartographie´. (b) Exemple de reconstruction manuelle obtenue a` partir des donne´es
(Katherine Matho). Temps d’acquisition par pixel 5µs, barre d’e´chelle 100µm.
Exemple d’application : Dans un deuxie`me temps, nous avons travaille´ en col-
laboration avec l’e´quipe de Jean Livet sur l’imagerie d’un re´seau plus adapte´ aux
approches optiques : le complexe olivaire supe´rieur, qui est un relai auditif localise´
dans le tronc ce´re´bral et organise´ de fac¸on tonotopique. On distingue principale-
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ment trois noyaux diffe´rents : l’olive supe´rieure me´diane (MSO), l’olive supe´rieure
late´rale (LSO), et le noyau me´dian du corps trape´zo¨ıde (MNTB) (Figure 2.20).
Ceux-ci sont organise´s de fac¸on syme´trique et sont e´troitement implique´s dans la
localisation azimutale des sons. Les neurones du MSO sont sensibles aux de´calages
temporels entre les signaux synaptiques provenant des deux oreilles, alors que les
neurones du LSO sont sensibles aux diffe´rences d’intensite´. Dans les deux cas les
deux MNTB interviennent dans la localisation des sons car ils fournissent des si-
gnaux inhibiteurs aux MSO et LSO en re´ponse aux signaux perc¸us par l’oreille
oppose´e (Figure 2.20). La projection du noyau cochle´aire (CN) sur le MNTB est
tout particulie`rement adapte´e aux microscopies optiques car elle forme des synapses
ge´antes appele´es calice de Held [187].
Figure 2.20: Complexe olivaire supe´rieur. Celui-ci est organise´ de fac¸on tonotopique
et est forme´ de trois noyaux intervenant dans la localisation azimutale des sons :
l’olive supe´rieure me´diane (MSO), l’olive supe´rieure late´rale (LSO), et le noyau
me´dian du corps trape´zo¨ıde (MNTB). Ces noyaux rec¸oivent tous les trois des si-
gnaux synaptiques provenant de la cochle´e par l’interme´diaire des nerfs auditifs et
des noyaux cochle´aires. Adapte´ de [188].
Tre`s peu d’e´tudes ont pu jusqu’alors fournir des mode`les a` partir de reconstruc-
tion globale des connexions d’un circuit neuronal. De telles donne´es sont ne´cessaires
pour mieux comprendre l’intrication des diffe´rents noyaux du circuit auditif, mais
ne´cessitent de pouvoir imager les diffe´rents noyaux entie`rement avec une re´solution
cellulaire et un bon contraste. Nous avons essaye´ de cartographier les MNTB gauche
et droite avec une re´solution a` l’e´chelle cellulaire. Ces expe´riences ont e´te´ faites sur
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des tissus fixe´s de souris Thy1-Brainbow1.0 posse´dant un marquage multicouleur
dans les projections calice´ales (du CN vers le MNTB contralate´ral). Les re´sultats
que nous avons obtenus sont visibles sur la Figure 2.21. La carte illustrant la struc-
ture globale des deux MNTB au sein du complexe olivaire supe´rieur est issue d’une
reconstruction de cinq piles d’images contenant chacune 120 plans espace´s de 1,0µm
que l’on a assemble´s a posteriori (Figure 2.21(a)). Les deux noyaux ainsi que les ca-
lices provenant des noyaux cochle´aires sont visibles graˆce au marquage. L’ensemble
repre´sente un volume de 3 400× 790× 120µm3 enregistre´ en 150 min avec un temps
de 5µs par pixel en moyennant deux fois chaque image.
Malgre´ ces re´sultats encourageants, les profondeurs d’imagerie que l’on peut
atteindre ne sont pas suffisantes pour reconstruire les connexions sur l’ensemble des
deux MNTB. Les dimensions du MNTB sont ge´ne´ralement de l’ordre de : 200-250µm
suivant l’axe dorsoventral ; 500-700µm suivant l’axe me´diolateral ; et 1000-1200µm
suivant l’axe rostrocaudal. Ainsi en coupant les tissus suivant l’axe dorsoventral il
apparaˆıt ne´cessaire de disposer d’une qualite´ d’imagerie non de´grade´e sur au moins
200-250µm. En pratique, nous avons constate´ que la re´solution se de´gradait de fac¸on
visible sur une centaine de microme`tres (Figure 2.21(b)), ce qui laisse a` penser que
la profondeur d’imagerie dont on dispose n’est pas encore suffisante. Nous explorons
actuellement plusieurs solutions pour continuer ce projet : (i) mettre au point des
algorithmes de segmentation robustes des donne´es, (ii) imager les tissus suivant deux
coˆte´s de fac¸on a` pouvoir cartographier une e´paisseur de 200µm avec une bonne
re´solution, (iii) restaurer la qualite´ des images a` l’aide de strate´gies de correction
des aberrations, ou (iv) adapter des me´thodes de block face imaging pour lesquelles
le tissu est image´ puis coupe´ en se´rie afin de cartographier des profondeurs toujours
infe´rieures a` la profondeur de pe´ne´tration.
2.4.3 Lignage et e´tude clonale
En neurosciences, un autre domaine d’e´tude a` l’interface avec la biologie du
de´veloppement consiste a` comprendre comment les diffe´rentes re´gions du syste`me
nerveux central se forment. Pour cela il est ne´cessaire de pouvoir observer direc-
tement ou indirectement les processus de divisions cellulaires, de diffe´renciation et
de re´organisation des tissus a` l’e´chelle cellulaire, de manie`re a` pouvoir reconsti-
tuer le lignage cellulaire, c’est a` dire relier chacune des cellules a` ses proge´nitrices.
Si la reconstruction du lignage d’organismes simples et transparents tels que le
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Figure 2.21: Noyaux me´dians du corps trape´zo¨ıde au sein du complexe olivaire
supe´rieur marque´s a` l’aide de rapporteurs exprime´s par les transge`nes Brainbow.
(a) Carte illustrant la structure globale des deux MNTB au sein du complexe oli-
vaire supe´rieur. La carte est issue d’une reconstruction de cinq piles d’images conte-
nant chacune 120 plans espace´s de 1,0µm. Les deux noyaux sont visibles de part
et d’autre de la ligne me´diane et au milieu on peut observer des axones reliant les
noyaux cochle´aires aux deux noyaux. (b) Contraste obtenu sur un noyau en fonc-
tion de la profondeur d’imagerie. Ces images ont e´te´ enregistre´es sur un e´chantillon
diffe´rent. Temps d’acquisition par pixel 5µs, barre d’e´chelle 100µm.
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ne´matode Caenorhabditis Elegans, ou encore la plante marine Ciona Intestinalis a
pu eˆtre re´alise´e par microscopie conventionnelle [189, 190], l’e´tude du de´veloppement
des verte´bre´s ne´cessite des me´thodes permettant de diffe´rencier et suivre un grand
nombre de cellules au cours du temps. En marquant individuellement quelques cel-
lules d’un embryon et en les suivant pendant plusieurs heures a` l’aide de me´thodes
de microscopie de fluorescence, plusieurs e´tudes ont pu reconstituer des phases de
l’organogene`se chez le medaka [191, 192], ou les premiers cycles de divisions cellu-
laires chez le poisson ze´bre´ [193]. Dans le cas de tissus opaques, e´pais et optique-
ment peu accessible, il faut en revanche se tourner vers des me´thodes indirectes
utilisant des rapporteurs du lignage cellulaire. Par exemple, une approche utilisant
plusieurs rapporteurs exprime´s par un meˆme transge`ne a permis de suivre l’e´volution
d’un nombre restreint de clones au sein des cryptes des intestins [90]. C’est le type
d’approche vers lequel nous nous sommes tourne´s en vue de mettre au point une
me´thode d’e´tude du de´veloppement du syste`me nerveux central chez les verte´bre´s.
Discernabilite´ des clones : Afin de ve´rifier que la me´thode d’imagerie permet
d’identifier plusieurs clones parmi une population de cellules nous avons d’abord
conside´re´ des e´chantillons fixe´s avec peu de couleurs diffe´rentes. Plus particulie`rement,
nous nous sommes inte´resse´s a` des cellules posse´dant deux transge`nes inde´pendants
pouvant exprimer chacun trois rapporteurs (CFP, YFP, mCherry). Ainsi sur un vo-
lume suffisamment important on peut s’attendre a` visualiser six clones diffe´rents
correspondant aux combinaisons a` un et deux rapporteurs. Pour le ve´rifier, nous
avons cartographie´ un tissu de cortex de souris sur un volume de 900×720×370µm3
(Figure 2.22(a)). Dans le volume image´ deux types de cellules sont visibles : des as-
trocytes et des neurones pyramidaux. Nous nous sommes particulie`rement inte´resse´s
aux astrocytes car eux seuls e´taient marque´s par un a` deux transge`nes inte´gratifs
exprimant chacun trois rapporteurs. L’ensemble des astrocytes a e´te´ segmente´ par
Willy Supatto en utilisant Imaris, un logiciel de traitement d’images interface´ avec
Matlab (Figure 2.22(b)). A partir des donne´es segmente´es, nous avons calcule´ pour
chaque cellule le poids des signaux de fluorescence relatifs de´finis comme :
CR,G,B = INorm,,R,G,B/ (INorm,R + INorm,G + INorm,B) (2.2)
ou` INorm,R,G,B est l’intensite´ normalise´e dans chaque canal de´finie par INorm,R,G,B =
(IR,G,B − IMin,R,G,B) / (IMax,R,G,B − IMin,R,G,B). Nous avons repre´sente´s ces mesures
2.4. APPLICATIONS A` L’IMAGERIE DE TISSUS BRAINBOW 71
Figure 2.22: Discernabilite´ des clones. (a) Composites d’images de fluorescence re-
construites a` partir de six piles diffe´rentes. Le volume total est de 900×720×370µm3.
(b) Astrocytes segmente´s au sein du volume image´. Les couleurs observe´es indiquent
que chaque cellule posse`de un a` deux transge`nes inde´pendants codant pour trois
prote´ines fluorescentes. On peut donc s’attendre a` visualiser jusqu’a` six clones au
sein de cette population de cellules. (c) Diagramme ternaire des astrocytes de´tecte´s
segmente´s sur l’ensemble du volume. Six agre´gats peuvent eˆtre identifie´s a` partir
d’un algorithme de partitionnement de donne´es type K-Means (Matlab). (d) Coor-
donne´es ternaires des clones ainsi que leur extension a` ±σ.
.
sur un graphique ternaire (Figure 2.22(c)). Les points situe´s aux sommets du gra-
phique ternaire repre´sentent les cellules exprimant exclusivement une prote´ine, alors
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que les points situe´s aux milieux des areˆtes sont des cellules exprimant conjointe-
ment deux prote´ines. En pratique, nous trouvons que les cellules exprimant une seule
prote´ine fluorescente ne sont pas tout a` fait localise´es aux sommets du graphique.
Cela, est duˆ au me´lange des signaux de fluorescence a` la de´tection (Figure 2.22(d)).
Cependant, a` l’aide d’une telle repre´sentation nous retrouvons bien six clones diffe´-
rents correspondant a` l’expression de deux transge`nes posse´dant chacun trois rappor-
teurs. D’autre part, a` partir de l’extension moyenne des diffe´rents agre´gats σMoyen =
4 % nous avons pu estimer le nombre de clones qu’il serait possible d’identifier sans
ambigu¨ıte´s a` l’aide d’un tel syste`me. Ce nombre est en fait donne´ par le rapport
entre la surface moyenne d’un clone (triangle e´quilate´ral de cote´ 6σMoyen) et la sur-
face totale du diagramme ternaire (triangle e´quilate´ral de cote´ C = 100 %) soit
NClone =
1/2C2 sinα
1/2 (6σMoyen)2 sinα
' 16 clones. L’estimation donne´e est bien e´videment
une limite haute, car dans le cas ou les signaux se recouvrent a` la de´tection la surface
totale occupe´e devient alors infe´rieur a` 1/2C2 sinα.
Application a` l’imagerie de moelle e´pinie`re d’embryon de poulet : Enfin
nous avons ve´rifie´ que notre syste`me d’imagerie multicouleur pouvait eˆtre utilise´ pour
des e´tudes longitudinales du de´veloppement de tissus embryonnaires dynamiques.
Pour cela nous avons observe´ le de´veloppement de tranches e´paisses de moelles
e´pinie`res d’embryon de poulet entre les stades d’Hamburger et Hamilton 18 et 26 ce
qui correspond a` des stades embryonnaires compris entre trois et cinq jours apre`s la
ponte. Le marquage a e´te´ effectue´ par Xavier Morin (IB–ENS) par e´lectroporation
de transge`nes Brainbow dans le tube neural. Les moelles que nous avons regarde´es
e´taient marque´es de fac¸on e´parse et seulement d’un coˆte´ de la ligne me´diane, si bien
que nous avons pu observer la croissance axonale des neurones commissuraux et des
motoneurones pour les stades conside´re´s (Figure 2.23). Les neurones commissu-
raux ont la particularite´ de changer brusquement leur direction de croissance apre`s
avoir traverse´ la ligne me´diane du tube neural entre les stades 22 et 24. Au meˆme
stade, les motoneurones e´tendent leurs axones hors de la moelle e´pinie`re en direc-
tion des muscles squelettiques, formant ainsi la racine ventrale des nerfs spinaux. Les
re´sultats obtenus sont pre´sente´s sur la Figure 2.24. La repre´sentation de la demi-
moelle marque´e a e´te´ reconstruite a` partir d’une pile de 120 images espace´es chacune
de 2,0µm. Sur cette repre´sentation on peut bien observer les axones des neurones
commissuraux ayant traverse´ la ligne me´diane du tube neural (partie gauche) ainsi
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Figure 2.23: (a) Coupes histologiques de moelles e´pinie`res de poulet pour des stades
de Hamburger Hamilton compris entre 18 et 36. (b) Trajectoire suivie par les axones
des neurones commissuraux au cours du de´veloppement embryonnaire. Entre les
stades 22 et 24 les axones des neurones commissuraux traversent la ligne me´diane
du tube neural pour changer brusquement de direction suite a` la se´cre´tion par le
tube neural ventral de mole´cules a` effet re´pulsif. (c) Trajectoire suivie par les axones
des motoneurones. Aux meˆmes stades ceux-ci envoient leurs axones vers les muscles
squelettiques. Adapte´ de [194, 195].
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que les axones des motoneurones (partie droite). Au cours de leur croissance, les
coˆnes de croissance des axones sont particulie`rement dynamiques. Cet exemple sou-
ligne l’inte´reˆt de notre approche pour imager des tissus biologiques multicouleur a`
des vitesses d’imagerie ne pouvant eˆtre obtenues a` l’aide de syste`mes se´quentiels :
les coˆnes de croissance ayant une dynamique rapide pour un syste`me se´quentiel, les
diffe´rents canaux ne pourraient pas eˆtre superpose´es et l’information colorime´trique
propre au marquage Brainbow serait alors perdue.
Figure 2.24: Imagerie multicouleur de moelle e´pinie`re d’embryon de poulet mise
en culture. (a) Repre´sentation tri-dimensionnelle d’une demie moelle exprimant les
rapporteurs des transge`nes Brainbow. On peut observer les neurones commissuraux
ayant traverse´ la ligne me´diane du tube neural (partie gauche) ainsi que les moto-
neurones (partie droite). (b) Motoneurones d’un autre e´chantillon au cours de leur
croissance. Ces repre´sentations sont des projections maximales de piles d’images
enregistre´es continuˆment. Adapte´ de [140].
2.4.4 E´tude du photo-blanchiment en multicouleur
Nous concluons cette partie par une e´tude pre´liminaire du photo-blanchiment en
excitation a` une et deux couleurs.
E´tude du photo-blanchiment d’une prote´ine rouge : Les prote´ines fluores-
centes rouges sont usuellement excite´es par des longueurs d’onde du proche infra-
rouge comprises entre 1000 et 1300 nm [78, 80]. Cependant le spectre d’absorption
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a` deux photons de certaines prote´ines posse`de e´galement des pics d’absorption pour
des longueurs d’onde plus e´nerge´tiques comprises entre 600 et 800 nm (mKamala
et TagRFP par exemple) [78, 80]. Des sche´mas d’excitation simultane´e avec des
prote´ines bleues ont ainsi e´te´ propose´s [130, 131, 79], mais il a e´te´ observe´ que le
photo blanchiment des prote´ines rouges est plus important dans ces conditions que
lors d’une excitation a` 1 000–1 300 nm.
Figure 2.25: Comparaison des vitesses de photo-blanchiment de la mRFP en fonction
de la longueur d’onde d’excitation. (a) Diagrammes e´nerge´tiques. Les longueurs
d’onde d’excitation sont : λ = 760, λ = 820 et λ = 1080 nm. (b,c) Evolution des
signaux de fluorescence mesure´s pour un meˆme nombre initial de photons de´tecte´s.
Dans les deux cas le photo-blanchiment est plus rapide a` λ = 760 et λ = 820 nm qu’a`
λ = 1080 nm. (d) Photo-blanchiment pour une excitation de la mRFP a` λ = 1080 nm
avec et sans une deuxie`me source a` λ = 820 nm permettant d’exciter une prote´ine
bleue.
Pour ve´rifier cela, nous avons compare´ les taux de photo-blanchiment d’une
prote´ine rouge mRFP posse´dant des pics d’absorption de´cale´s dans le visible pour
plusieurs longueurs d’onde d’excitation : λ = 760, λ = 820, et λ = 1080 nm et ceci
pour un meˆme signal de fluorescence initial. Les re´sultats obtenus sont pre´sente´s sur
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la Figure 2.25. On constate que les vitesses de photo-blanchiment sont plus impor-
tantes pour des longueurs d’onde de´cale´es vers le visible λ = 760, et λ = 820 nm que
pour une longueur d’onde du proche infra-rouge λ = 1080 nm (Figure 2.25(a-c)).
Ces re´sultats ont plusieurs conse´quences pour l’imagerie multicouleur : (i) l’excita-
tion simultane´e de plusieurs prote´ines avec une longueur d’onde e´nerge´tique conduit
a` l’augmentation des vitesses de photo-blanchiment, (ii) l’excitation conjointe d’une
prote´ine bleue peut conduire a un photo-blanchiment supple´mentaire des prote´ines
rouges et e´ventuellement vertes (Figure 2.25(d)). Les prote´ines bleues et rouges
sont donc a` choisir avec attention car une excitation parasite de la prote´ine rouge
dans la bande bleue de son spectre d’excitation peut conduire a` une augmentation
des vitesses de photo-blanchiment.
E´tude du photo-blanchiment d’une prote´ine verte : Nous avons e´galement
compare´ le photo-blanchiment d’une GFP pour des processus d’excitation a` 2 pho-
tons a` 1 et 2 couleurs. Les longueurs d’onde utilise´es e´tait λ = 925 nm pour un
processus d’excitation a` 1 couleur et λ1 = 820 nm et λ2 = 1080 nm pour un pro-
cessus d’excitation a` 2 couleurs (Figure 2.26(a)). Les comparaisons ont e´te´ faites
pour un niveau de signal initial similaire. Cependant pour la fluorescence a` 2 cou-
leurs le signal mesure´ de´pend des puissances d’excitation des deux faisceaux; afin
de de´gager des tendances, nous avons donc explore´ deux cas diffe´rents pour la fluo-
rescence a` 2 couleurs : (i) cas ou` la puissance a` λ1 = 820 nm est faible et ou` la
puissance a` λ2 = 1080 nm est e´leve´e et (ii) cas ou` les puissances sont re´parties de
fac¸on inverse. Les re´sultats sont pre´sente´s sur la Figure 2.26(b). On peut constater
que les vitesses de photo-blanchiment sont inchange´es par rapport a` une excitation
monochromatique dans le cas ou` la puissance du faisceau a` λ = 1 080 nm est la
plus e´leve´e alors que le photo-blanchiment est plus rapide dans le cas inverse. Ce
dernier re´sultat semble duˆ a` une excitation re´siduelle de la GFP a` 1 couleur par la
longueur d’onde la plus e´nerge´tique λ1 = 820 nm. Cette situation est similaire a` celle
rencontre´e dans le paragraphe pre´ce´dent ; il n’est donc pas surprenant d’observer
un photo-blanchiment plus important dans le cas ou` la puissance du faisceau de
longueur d’onde la plus e´nerge´tique est la plus e´leve´e.
En conclusion, nos mesures indiquent qu’il peut eˆtre tre`s de´favorable d’exciter
une prote´ine rouge dans la gamme 760–820 nm et qu’il est avantageux de de´caler
l’excitation des prote´ines bleues vers l’infra-rouge (850 voir 900 nm) lorsque l’on
image simultane´ment une prote´ine bleue et une prote´ine rouge. Des e´tudes supple´-
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mentaires seront ne´cessaires pour identifier tous les me´canismes mis en jeu lors d’une
excitation multicouleur et pour minimiser les effets ne´gatifs. Ne´anmoins l’excitation
850/1100 nm semble un bon compromis pour l’application Brainbow.
Figure 2.26: Comparaison des vitesses de photo-blanchiment de la GFP pour des
processus d’excitation a` 1 et 2 couleurs. (a) Diagrammes e´nerge´tiques. Les lon-
gueurs d’onde d’excitation sont : λ = 925 nm pour une excitation a` 1 couleur, et
λ1 = 820 nm et λ2 = 1080 nm pour une excitation a` deux couleurs. (b) Signaux
de fluorescence mesure´s pour un meˆme nombre de photons de´tecte´s. La vitesse de
photo-blanchiment est inchange´e lorsque la puissance du photon le moins e´nerge´tique
est la plus e´leve´e (820 + 1080 nm) alors qu’elle est plus e´leve´e dans le cas contraire
(820 + 1080 nm).
2.4.5 Conclusion et perspectives
Nous avons montre´ qu’il est possible d’exciter efficacement et simultane´ment trois
prote´ines fluorescentes aux spectres disjoints a` l’aide de deux trains d’impulsions
synchronise´s. Contrairement aux autres me´thodes employe´es actuellement, notre
strate´gie posse`de plusieurs avantages : simplicite´ de mise en œuvre, controˆle inde´pen-
dant des diffe´rents signaux de fluorescence, alignement intrinse`que des diffe´rentes
images, possibilite´ de combinaison avec des modes de contrastes cohe´rents (voir
Chapitre 3).
Une application directe de cette me´thode, mise en œuvre au laboratoire, consiste
a` imager de grands volumes de tissus marque´s avec des transge`nes Brainbow dans
le but d’e´tudier la connectivite´ ou le lignage cellulaire dans le cortex et le tronc
ce´re´bral de souris. Suite a` ces e´tudes nous avons notamment estime´ que 16 couleurs
distinctes peuvent eˆtre re´solues sans ambigu¨ıte´ en tenant compte de la variabilite´
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de l’expression des couleurs et du bruit de mesure. Pour l’e´tude de re´seaux neu-
ronaux, il faut maintenant travailler sur l’automatisation de l’imagerie du traite-
ment des donne´es car de grands volumes ne pourront eˆtre reconstruits efficacement
et rapidement sans ce pre´-requis. Pour cela des algorithmes de segmentation ro-
bustes, ainsi que des me´thodes permettant d’augmenter la profondeur de pe´ne´tration
sont a` mettre au point afin que les donne´es puissent eˆtre traite´es automatiquement
(e´claircissement des tissus, optique adaptative, ou encore block face). En revanche,
des e´tudes sur le lignage cellulaire dans le syste`me nerveux central peuvent eˆtre pour-
suivies de`s maintenant. Il serait notamment inte´ressant d’observer le de´veloppement
de tissus in vivo marque´s par un nombre ade´quat de clones.
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Here we demonstrate a strategy for optimal and simultaneous 
two-photon imaging of three chromophores with distinct absorp-
tion spectra. We achieve three-color excitation by synchronizing 
the pulse trains from a femtosecond optical parametric oscillator 
(OPO) and its pump, which results in nonlinear processes pro-
duced by either one of the two sources and by their combination. 
Specifically, we use the combination as an additional ‘virtual’ exci-
tation wavelength for two-photon–excited fluorescence. We show 
that this arrangement allows simultaneous two-photon excitation 
of blue, green-yellow and red fluorophores with independent con-
trol of their relative excitation efficiencies and automatic submi-
crometer overlay of the color channels. We report volume and 
live multicolor imaging of mouse brain and chicken spinal cord 
tissue labeled with ‘Brainbow’ transgenes, which enable stochas-
tic expression of three fluorescent proteins in a Cre-dependent 
manner, and simultaneous three-channel fluorescence and third-
harmonic generation (THG) imaging of developing Drosophila 
melanogaster embryos.
Red chromophores and fluorescent proteins4 can be efficiently 
excited at 1,000- to 1,300-nm wavelengths by an OPO pumped by 
a femtosecond laser such as a titanium:sapphire (Ti:S) oscillator 
(as in ref. 10). In such a setup, the OPO beam and a remaining 
fraction of the pump laser beam can be spatially overlapped to 
produce two independent nonlinear processes such as multipho-
ton excitation of two fluorophores. We also take advantage of the 
synchronous nature of the pump and OPO pulse trains and tempo-
rally overlap them in the microscope (Fig. 1a and Supplementary 
Fig. 1). This generates nonlinear processes resulting both from 
single-beam excitation (regular 2PEF, harmonic generation) and 
two-beam excitation (two-color 2PEF, sum-frequency generation 
(SFG), four-wave mixing and so on). We use this configuration 
to excite blue and red chromophores with the pump and OPO 
beams, respectively, and to simultaneously excite a third green-
yellow chromophore not accessible by either beam alone using a 
two-beam two-photon process. In such a two-color two-photon 
mechanism11, the chromophore is excited by the simultaneous 
absorption of one photon from each beam. Because the energy 
carried by a photon is hc/λ, where h is Planck’s constant, c is the 
velocity of light and λ is the wavelength associated with the pho-
ton, synchronizing pulses with center wavelengths λ1 (750–860 
nm) and λ2 (1,000–1,300 nm) produces an effect equivalent to 
an additional two-photon excitation wavelength at λ3 = 2/(1/λ1 + 
1/λ2) (850–1,000 nm). This ‘virtual’ wavelength is adjusted by 
tuning λ1 and λ2 (Supplementary Figs. 2 and 3), and it can be 
easily measured through an SFG process in nonlinear potas-
sium dihydrogen phosphate (KDP) crystal powder (Fig. 1b). 
This strategy for multicolor excitation is illustrated in Figure 1c; 
multicolor two-photon 
tissue imaging by 
wavelength mixing
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We achieve simultaneous two-photon excitation of three 
chromophores with distinct absorption spectra using 
synchronized pulses from a femtosecond laser and an optical 
parametric oscillator. the two beams generate separate 
multiphoton processes, and their spatiotemporal overlap 
provides an additional two-photon excitation route, with 
submicrometer overlay of the color channels. We report volume 
and live multicolor imaging of ‘brainbow’-labeled tissues 
as well as simultaneous three-color fluorescence and third-
harmonic imaging of fly embryos.
Multicolor imaging approaches are increasingly used in biology 
for a variety of purposes: tracking cell anatomy, movement and 
lineage1; visualizing specific molecules; and recording activity 
and signaling events at the subcellular level2. A major challenge 
is to translate these approaches to the imaging of intact and 
live tissues. Two-photon–excited fluorescence (2PEF) micros-
copy allows subcellular-scale three-dimensional (3D) imaging 
of complex media over depths of several hundreds of micro-
meters, and it has become an indispensable tool for volume and 
live-tissue studies3. However, although any single fluorescent 
protein or dye can generally be observed using 2PEF micros-
copy4, current methods do not provide simultaneous, efficient 
and independent two-photon excitation of more than two spec-
trally distinct chromophores. To image three fluorophores with 
two-photon absorption spectra covering a large near-infrared 
spectrum (for example, 750–1,200 nm, as is needed to image the 
fluorescent proteins encoded by ‘Brainbow’ transgenes5), solu-
tions have thus far included sequential imaging with a tunable 
laser, excitation with a single blue-shifted wavelength6,7 or the 
use of one laser to excite two chromophores with overlapping 
spectra and a second red-shifted laser8. However, the former 
approach is incompatible with multicolor imaging of fast events, 
and the two others do not allow independent optimization of 
each signal9.
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we observed that only synchronized pulse trains provided an 
efficient simultaneous excitation of blue, green and red fluores-
cent proteins in human embryonic kidney (HEK) cells.
Because of unequal fluorophore efficiencies and concentra-
tions in samples, and because scattering-induced attenuation with 
depth is color dependent (Supplementary Fig. 4), it is crucial 
to have independent control over the strength of the three sig-
nals for quantitative multicolor imaging. Such an independent 
control is straightforward in our scheme: 
assuming Gaussian temporal profiles for 
the excitation pulses and no overlap of the 
excitation spectra, the intensities of the 
blue, red and green-yellow fluorescence 
respectively scale as (P1)2, (P2)2 and 2P1P2exp(–τ2/2σ2), where 
P1 and P2 are the Ti:S and OPO average powers, τ is the adjust-
able delay between the two pulse trains and 2σ is the 1/e2 width 
of the pulses’ temporal intensity intercorrelation (Fig. 1c,d). 
Therefore the efficiencies of the one-beam processes (blue 
and red fluorescence) are controlled by adjusting the Ti:S and 
OPO average power, and the efficiency of the two-beam process 
(green-yellow fluorescence) is controlled by adjusting the delay 
between the two pulse trains. A benefit of this scheme is that 
the detection of a ‘green’ image is a confirmation of the proper 
spatial overlap of the focused Ti:S and OPO beams (Fig. 1e and 
Supplementary Fig. 5), thus ensuring that the ‘red’, ‘blue’ and 
‘green’ images are overlaid at submicrometer scale without spatial 
shift or distortion with respect to one another.
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figure 2 | Deep imaging and colorimetric 
analysis of Brainbow-labeled mouse cortical 
samples using multicolor two-photon imaging. 
(a) Region of mouse brain tissue imaged 
(dashed line and box). (b) Two-photon (2P) 
excitation spectra of the fluorescent proteins 
encoded by the Brainbow constructs mCerulean 
(CFP), mEYFP, tdTomato and/or mCherry. 
Arrows indicate the effective excitation 
wavelengths. (c) Multicolor images extracted 
from a 450-µm-thick z stack recorded on 
a Brainbow-electroporated mouse cortex 
(maximum-intensity projections of a reslice 
in the xz direction and of 100-µm-thick 
regions at different depths). (d) Three-
dimensional view of a 900 × 720 × 370–µm3 
volume of Brainbow-labeled mouse cortical 
tissue imaged with synchronized 850- and 
1,100-nm pulses. (e,f) Automated detection 
of >3,000 cell bodies present in the imaged 
volume. Colorimetric analysis (e) of cells 
highlighted in red (f) confirms that the color 
balance is preserved over the imaged volume. 
(See also supplementary Videos 1–3 and 
supplementary fig. 10.) Pixel dwell time,  
5 µs. Scale bars, 100 µm. 
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figure 1 | Principles of multicolor two-photon imaging using synchronized 
pulses. (a) Imaging setup. Pulse trains from a femtosecond laser (Ti:S) and an 
OPO are synchronized using a delay line (τ) and coaligned in a microscope. 
Excitation with unsynchronized pulses can produce blue and red 2PEF, 
second- and third-harmonic generation (SHG and THG, respectively). Pulse 
synchronization additionally gives access to two-beam processes such as sum-
frequency generation (SFG) and two-color two-photon–excited fluorescence 
(2c-2PEF). (b) Measured SHG and SFG spectra from a doubling crystal at focus 
with unsynchronized and synchronized pulse trains (a.u., arbitrary units).  
A third peak due to SFG appears when pulses are synchronized. (c–e) Effect of 
temporal and spatial pulse overlap on 2c-2PEF. (c) Three-channel fluorescence 
imaging of HEK cells expressing transgenes for CFP, YFP and tdTomato using 
unsynchronized and synchronized pulses (850 nm and 1,100 nm). Scale 
bar, 50 µm. (d) Measured 2PEF signals. Adjusting the delay between the 
pulse trains provides an independent control of the YFP signal level. (e) The 
wavelength-mixing image (green-yellow) is present only if the two foci remain 
overlapped. Scale bars, 0.5 µm.
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We demonstrate volume multicolor 
two-photon microscopy using wavelength 
mixing by imaging mouse brains electropo-
rated with Brainbow transgenes expressing 
mCerulean, mEYFP and tdTomato (and/
or mCherry) (Fig. 2; Online Methods). 
Synchronized 850- and 1,100-nm pulses 
provide simultaneous and efficient exci-
tation of these fluorescent proteins. 
Figure 2, Supplementary Figure 6 and 
Supplementary Videos 1–3 show neurons imaged with subcel-
lular resolution in 900 × 720 × 370–µm3, 370 × 410 × 450–µm3 
and 1,450 × 430 × 170–µm3 volumes of sparsely labeled mouse 
cortex. The method results in one-shot multicolor imaging of 
neurons with in-depth image quality equivalent to that obtained 
using sequential excitation (Supplementary Fig. 7). The respective 
powers of the two beams were automatically adjusted according to 
depth to compensate for the differential attenuation of the three 
signals, and color balance correction was performed across the 
field of view (Supplementary Figs. 8 and 9). This acquisition strat-
egy maintains an unchanged balance among colors as a function 
of depth, which in turn allows comprehensive automated detec-
tion and quantitative colorimetric analysis of labeled cells (Fig. 2, 
Supplementary Fig. 10 and Supplementary Video 1) and color-
based 3D segmentation in neurite tracing efforts (Supplementary 
Fig. 11 and Supplementary Videos 2 and 3).
A key advantage of the proposed method is that all signals are 
generated simultaneously. This results in an acquisition speed 
comparable to that of single-channel imaging and prevents 
motion-induced mismatch between color channels. We dem-
onstrate this advantage through recordings of time-lapse 3D 
multichannel images of neural development in live thick slices of 
embryonic chicken spinal cord electroporated with the Brainbow 
constructs and recorded with a multicolor pixel dwell time of 
5 µs (Fig. 3a,b and Supplementary Videos 4–6; Online Methods). 
The coloring allowed us to easily track the movements of indi-
vidual cells in the developing neuroepithelium and the growth of 
motor and commissural neurons.
We further illustrate the benefit of our approach for live imag-
ing through multichannel images of gastrulating Drosophila 
embryos; these images combine three-color fluorescence (mRFP1, 
EGFP and blue endogenous fluorescence) and third-harmonic 
generation (Fig. 3c–f and Supplementary Video 7). Multicolor 
imaging of mesoderm invagination is performed with one 3D 
stack every 11 s (Supplementary Video 8). The rapid mor-
phogenetic movement of germ-band extension in a Drosophila 
embryo is visualized with one four-channel image recorded every 
1.5 s and one four-channel 3D stack recorded every 45 s (Fig. 3). 
Such a temporal resolution is necessary to catch the rapid cell 
 movements at the posterior pole of the embryo (10–15 µm min−1) 
and cannot be obtained by sequential excitation of the various 
chromophores. Notably, simultaneous acquisition permits linear 
unmixing of images despite rapid tissue evolution, providing 
an unbiased contrast on individual channels (Supplementary 
Fig. 12). These data also illustrate that our multicolor fluores-
cence imaging scheme is directly compatible with simultaneous 
imaging using coherent nonlinear signals such as THG, which 
is detected at one-third of the OPO wavelength. THG provides 
contrasted images of tissue morphology based on their intrinsic 
optical properties12 and has proven useful for imaging zebrafish 
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figure 3 | Continuous three-color 2PEF and THG 
imaging of live embryonic tissue. (a,b) Three-
dimensional at time t (3D+t) imaging of live 
Brainbow-labeled E3.5 (a) and E4 (b) chicken 
spinal cord tissue (Online Methods). (a) View of 
an electroporated slice, showing the section of a 
half-labeled neural tube. (b) Maximum-intensity 
projections of growing motor neurons extracted 
from continuous imaging with multicolor pixel 
dwell time of 5 µs. (See also supplementary 
Videos 4–6.) (c–f) Multicolor 3D+t 2PEF-THG 
imaging of a developing Drosophila embryo.  
(c) Nonlinear processes used for simultaneous 
four-channel imaging. (d) 2P excitation and 
emission spectra of endogenous fluorescence 
(‘Endo’), GFP and RFP4. Arrows indicate 
the effective excitation wavelengths and 
boxes indicate the detection range of the 
four channels. (e) Frames extracted from 
a simultaneous THG and three-channel 
fluorescence 3D+t data set. (f) Maximum-
intensity projections of the posterior pole part 
at different times. (See also supplementary 
Videos 7–10.) Excitation wavelengths: 850 nm 
and 1,100 nm (a,b); 820 nm and 1,175 nm (e,f). 
Pixel dwell time, 5 µs. Scale bars, 50 µm.
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embryos13, mouse brain14 and other tissues10. However, because 
of laser and OPO tunability limitations, THG had not previously 
been efficiently detected with, for example, simultaneous GFP 
fluorescence. Its integration with diverse fluorescent-protein 
imaging schemes such as are shown here should enable its use 
in additional applications.
Multicolor genetic labeling strategies are opening new avenues 
for reconstructing neuronal connectivity and tracking cell migra-
tions or lineage during development5,15. However, the lack of 
appropriate multicolor tissue imaging methods has hindered the 
use of these strategies in thick or live samples. In particular, rapid 
multicolor imaging with multiphoton microscopy has remained 
challenging16. The simple and robust scheme proposed here 
addresses this issue with a number of unique features. First, it 
provides simultaneous and spatially colocalized excitation of the 
three fluorophores with internal control. This may prove critical 
for quantitative approaches such as multicolor fluorescence cor-
relation spectroscopy, FRET and ratiometric imaging. Second, 
unlike linear microscopy-based setups such as confocal, this 
design has the practical advantages of multiphoton excitation: 
superior performance for deep-tissue imaging3 and increased 
detection efficiency due to the absence of overlap between exci-
tation and emission spectra17. Third, as compared to other multi-
photon strategies such as single-wavelength excitation of multiple 
chromophores6,7 or sequential illumination at three wavelengths, 
our scheme provides efficient and independent control over the 
strength of the three signals or reduced acquisition times, respec-
tively. Besides the applications already discussed, this approach 
can also be used with a large range of fluorophore combinations 
such as Dendra2 Green, Dendra2 Red and mKate; DAPI, GFP and 
mCherry; and others (Supplementary Fig. 1). Finally, it can be 
adapted to other imaging geometries such as multiphoton light-
sheet microscopy18. Multicolor two-photon imaging with wave-
length mixing should therefore find a broad range of applications 
in experimental systems biology.
methods
Methods and any associated references are available in the online 
version of the paper.
Note: Supplementary information is available in the online version of the paper.
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Multicolor two-photon imaging setup. Imaging was performed 
on a custom-built laser scanning microscope incorporating a fem-
tosecond Ti:S/OPO chain (Coherent and APE), orthogonal galva-
nometer mounted mirrors (GSI Lumonics) and a water-immersion 
objective (25× 1.05 numerical aperture (NA), Olympus). Ti:S 
and OPO beams were combined using a dichroic mirror (1000-
DCXR, Chroma or DMSP-1000, ThorLabs). Pulses were synchro-
nized with a motorized delay line (Supplementary Fig. 1), and 
the relative divergence of the two beams was controlled using 
telescopes. Beam polarizations were linear. Beam powers were 
independently controlled with wave plates and polarizers. Signals 
were detected in the epi- and trans-directions by photomultiplier 
modules (SensTech) counting electronics. Scanning and acqui-
sition were synchronized using lab-written LabVIEW software 
and a multichannel I/O board (PCI-6115, National Instruments). 
Fluorescence was collected in the backward (epi) direction using 
a dichroic mirror (695dcxru, Chroma) and directed toward three 
independent detectors with dichroics and filters, listed below. 
Coherent scattering (such as THG, SHG and SFG) was detected 
in the forward direction. We note that in addition to two-color 
2PEF (2c-2PEF), other multiple-wave processes can happen in the 
sample. In particular, with femtosecond pulses, four-wave mixing 
(FWM)19 is efficiently produced at wavelength 1/(2/λTi:S–1/λOPO) 
and, if present, should be separated from the red fluorescence. 
Since FWM is narrowband and mostly forward-scattered, fluo-
rescence selection can generally be done using epidetection and 
appropriate filters. In addition, it is possible to red-shift the FWM 
signal away from the fluorescence wavelengths by choosing closer 
λ1 and λ2 wavelengths.
Laser chains and accessible two-photon excitation wavelengths. 
The wavelength combinations accessible using synchronized Ti:
S/OPO pulses are illustrated in Supplementary Figure 2. We 
tested this excitation scheme with two different laser chains. The 
first chain (Ti:S1/OPO1) was the combination of a femtosecond 
oscillator (Chameleon-ultra2, Coherent) and a KTP-based opti-
cal parametric oscillator (OPO-Basic, APE). In this system, the 
OPO wavelength is controlled by the pump Ti:S wavelength and 
tunability is limited. OPO pulse duration was compressed to 
80–100 fs at the objective focus using an external prism-based 
compressor, and Ti:S pulse duration at focus was approximately 
250–280 fs. This configuration was used for simultaneous THG and 
three-channel 2PEF imaging of Drosophila embryos. The Ti:S1, 
OPO1 and two-color virtual excitation λ3 = 2/(1/λ1 + 1/λ2) =  
2/(1/λTi:S + 1/λOPO) wavelengths were equal to 820 nm, 1,175 nm 
and 965 nm (Fig. 3 and Supplementary Videos 7, 9 and 10). 
The second chain (Ti:S2/OPO2) was the combination of a 
femtosecond oscillator (Chameleon-ultra2, Coherent) and an 
independently tunable periodically poled crystal-based OPO 
(OPO-automatic, APE). Pulse durations at the objective focus 
were approximately 160 fs and 400 fs, respectively. This configu-
ration with tunable OPO wavelength was used for Brainbow-
labeled mouse-brain and chick spinal cord samples as well as 
for Drosophila imaging. The Ti:S2, OPO2 and two-color virtual 
excitation wavelengths were respectively set to 850 nm, 1,100 nm 
and 959 nm for Brainbow-labeled tissue imaging, and to 820 nm, 
1,100 nm and 930 nm for Drosophila imaging (Figs. 1–3 and 
Supplementary Videos 1–6 and 8).
Axial resolution. Beam magnifications were adjusted to the pupil 
size of the objective in order to obtain comparable resolutions 
for all channels. Resolutions were estimated from multiphoton 
imaging of fluorescent beads and KDP powder. Measured 2PEF 
FWHM z resolutions at the sample surface in the blue and red 
channels with the 25× 1.05NA objective were as follows: 2.5 µm 
and 3.0 µm for Drosophila experiments with Ti:S1 and OPO1 
(820 nm/1,175 nm); 2.0 µm and 3.0 µm for Brainbow-labeled 
tissue experiments with Ti:S2 and OPO2 (850 nm/1,100 nm).
Experimental conditions for Brainbow imaging on fixed tissues 
(mCerulean, mEYFP and tdTomato/mCherry). Excitation: Ti:S2, 
OPO2 and two-color equivalent excitation λ3 = 2/(1/λTi:S + 
1/λOPO) wavelengths were set to 850 nm, 1,100 nm and 959 nm, 
respectively (Supplementary Fig. 3a). Detection: we used FF520-
Di02 and FF560-FDi01 dichroics and FF01-475/64-25, FF01-
538/40-25 and FF01-607/70-25 filters (Semrock) (Supplementary 
Fig. 3b). The pixel dwell time was 5 µs, and the voxel size was 
0.60 × 0.60 × 1.0 µm3 (Fig. 1c), 0.48 × 0.48 × 1.0 µm3 (Fig. 2c,d, 
Supplementary Figs. 6, 7 and 9c and Supplementary Videos 1–3) 
or 0.60 × 0.60 µm2 (Supplementary Figs. 8 and 9a,b). Images were 
averaged two times for Figure 2c,d, Supplementary Figures 6, 7 
and 9c and Supplementary Videos 1–3 and four times for 
Figure 1c. Laser power for both beams was automatically adjusted 
with depth.
Experimental conditions for dynamic Brainbow experiments 
(mCerulean, mEYFP and tdTomato/mCherry). Excitation 
and detection parameters were identical to those use for fixed 
Brainbow tissues imaging (Supplementary Fig. 3a,b). The pixel 
dwell time was 5 µs, and the voxel size was 0.80 × 0.80 × 2.0 µm3 
(Fig. 3a and Supplementary Video 4) or 0.6 × 0.6 × 2.0 µm3 
(Fig. 3b and Supplementary Videos 5 and 6). Laser power for 
both beams was automatically adjusted with depth, only for 
Figure 3a and Supplementary Video 4.
Experimental conditions for Drosophila embryo experiments 
(endogenous fluorescence, GFP, and RFP). Excitation: Ti:S1, 
OPO1 and two-color virtual excitation λ3 = 2/(1/λTi:S + 1/λOPO) 
wavelengths set to 820 nm, 1,175 nm, and 965 nm (Supplementary 
Fig. 3c) for Figure 3e,f, Supplementary Figure 12 and 
Supplementary Videos 7, 9 and 10, and to 820 nm, 1,100 nm 
and 930 nm (Supplementary Fig. 3e) for Supplementary 
Video 8. Detection: we used FF500-Di02 and FF560-FDi01 
dichroics, and FF01-447/55-25, FF01-525/50-25 and FF01-
607/70-25 filters (Semrock, USA) (Supplementary Fig. 3d,f). The 
pixel dwell time was 5 µs, and the voxel size was 0.80 × 0.80 ×  
3.0 µm3 (Fig. 3e,f, Supplementary Fig. 12 and Supplementary 
Video 7), 0.80 × 0.80 × 1.5 µm3 (Supplementary Video 8) or 
0.60 × 0.60 µm2 (Supplementary Videos 9 and 10). Images 
were not averaged for Figure 3e,f, Supplementary Figure 12 or 
Supplementary Videos 7 and 8; images were averaged two times 
for Supplementary Videos 9 and 10.
Effect of spatial mismatch on two-color excitation. In the case 
of multiphoton microscopy, chromatic aberrations of the micro-
scope and objective cause foci mismatches between the Ti:S and 
OPO beams, which must be avoided. The effect of wavelength-
dependent aberrations can be described as follows: (i) at the center 
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of the field of view, the two foci exhibit axial (z) mismatch; and 
(ii) toward the edge of the field of view, foci are mismatched both 
axially and laterally. The z mismatch at the center of the field was 
canceled by controlling the relative divergence of the beams using 
telescopes before injection inside the microscope. Then the exten-
sion of the field with overlapping foci was measured for different 
objectives by recording two-color 2PEF images of homogeneous 
fluorescent samples and SFG images of KDP powder. In practice, 
we found that two-thirds of the lateral field of view could be used 
with the 25× 1.05NA objectives for a second-order process with 
the pump and OPO wavelength set to 850 nm and 1,100 nm. 
Detection of the two-color process was a diagnostic of beam (and 
image) coalignment at the precision of the diffraction-limited foci 
(Supplementary Fig. 3).
Control of signal level and color balance with depth. Signal 
attenuation in thick tissues due to scattering of the excitation light 
(and fluorescence) is wavelength-dependent. This hinders quanti-
tative colorimetric analysis (for example, for neuron tracing in 3D 
images). This differential signal attenuation was characterized and 
avoided as follows. First, blue, green-yellow and red 2PEF signal 
levels were adjusted at the tissue surface using the Ti:S and OPO 
powers and the delay between pulse trains. In the case of non-
overlapping excitation spectra, the three signals scale as: IBlue ∝  
(PTi:S)2, IRed ∝ (POPO)2 and IGreen ∝ 2POPO PTi:S × g(τ), where PTi:S 
is the Ti:S power, POPO is the OPO power, τ is the delay between 
the two pulse trains and g(τ) the temporal intensity intercor-
relation of the pulse trains. In the case of Fourier transform– 
limited Gaussian temporal profiles, g(τ) ∝ exp(–τ2/2σ2), where 2σ 
is related to the 1/e2 temporal width of the OPO and Ti:S pulses 
by the relation σ = (σOPO2 + σTi:S2)1/2. We note that if excitation 
spectra overlap so that two chromophores are excited by a single 
wavelength, the expressions above should be modified to take into 
account the excitation cross-talk. However, even in this case, the 
relative strength of the three signals can be adjusted independ-
ently using combinations of the experimental parameters PTi:S, 
POPO and τ. Signal attenuation with depth was characterized from 
low-resolution, large-scale tissue imaging (Supplementary Fig. 4a). 
Finally, this information was used in the microscope acquisition 
program to automatically adjust the powers of the two beams 
according to depth. This resulted in a constant balance between the 
different colors at all depths (Supplementary Figs. 4b and 10).
Image analysis. Image analysis was performed using ImageJ 
(US National Institutes of Health), Fiji (http://fiji.sc/), TrakEM220 
MATLAB (MathWorks) and Imaris (Bitplane).
Color balance correction across the field of view. Excitation and 
detection efficiency usually depends on the position in the field 
of view and may differ by channel. This must be corrected for in 
the case of colorimetric analysis. For Brainbow-labeled tissue-
imaging applications, we normalized the images using images of 
homogeneous media (fluorescent plastic slides, Supplementary 
Fig. 8a,c). Supplementary Figure 8d,e shows an example of an 
image before and after correction.
Multicolor mosaic stitching. Mosaic stitching was performed 
using MATLAB or Fiji after color-balance correction. xy trans-
lation between images was evaluated using single z slices, or 
maximum-intensity projections when possible. Supplementary 
Figure 9 and Supplementary Videos 1 and 2 show examples of 
stitched images.
Automated high-content cell detection and color analysis in 
large volumes of Brainbow tissue. Analyses were carried out 
on a mosaic of Brainbow-labeled mouse cerebral cortex consist-
ing of six z stacks encompassing a total volume of 900 × 720 × 
370 µm3 (Supplementary Video 1). We ensured a constant color 
balance in the z and xy directions by adjusting laser powers with 
depth (Supplementary Fig. 4) and by lateral renormalization 
(Supplementary Fig. 8), respectively. We used Imaris to auto-
matically detect >3,000 cells present in the imaged volume (Fig. 2 
and Supplementary Fig. 10) and extract the average cell-body 
signal intensity in each channel. Manual inspection indicated that 
there were 25% false negatives (labeled cells undetected by the 
algorithm), <5% false positives and that the detection efficiency 
did not depend on depth. These data were exported into MATLAB 
to measure the relative color intensities for each cell, as displayed 
in ternary graphs (Fig. 2e and Supplementary Fig. 10).
Image segmentation. A densely labeled volume (Supplementary 
Fig. 11a) was selected from the image stacks shown in 
Supplementary Video 2. After cropping and uniform level adjust-
ment with Adobe Photoshop, the corresponding stack of 171 RGB 
TIFF images was loaded into TrakEM2 4 (available as a Fiji plug-
in, http://www.ini.uzh.ch/~acardona/trakem2.html). Neurites 
were traced in each plane using the TrakEM2 Arealist mode. The 
area list of each segmented neuron was then exported as an image 
series so the neuron could be color-coded in Adobe Photoshop 
with a hue matching that in the parent image. In Fiji, traces of all 
segmented neurons were combined into a unique image series. 
The resulting segmented image stack was then rendered using 
the Fiji/ImageJ 3D viewer plug-in, and interpolation along the 
z axis was performed to allow isotropic rendering (Supplementary 
Fig. 11b and Supplementary Video 3).
Linear spectral unmixing. We perform linear spectral unmixing 
for the three-color Drosophila imaging experiments. Mixing was 
only observed between spectrally adjacent channels. To unmix the 
contributions of two chromophores A and B detected in channels 
C1 and C2, one solves the following linear equations: 
C
C
R R
R R
A
B
A B
A B
1
2
1 1
2 2




= 







where RA1 (and RA2) and RB1 (and RB2) are the normalized con-
tributions of chromophores A and B in channel 1 (and 2), respec-
tively. Supplementary Figure 12 shows an example in the case 
of three-color imaging of a Drosophila embryo labeled with GFP 
and RFP. Mixing ratios between the green and red channels were 
estimated from images of GFP and GFP-RFP–labeled embryos. 
Mixing ratios between the blue and green channels were estimated 
from images of GFP-RFP–labeled embryos.
Fluorescent HEK cells. HEK-293 cells expressing a single color 
of fluorescent protein (mCerulean21, EYFP22 or tdTomato23) 
were separately generated by transient transfection with a CMV 
promoter-driven expression vector derived from pEGFP-N1 
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(Clontech) using Lipofectamine2000 reagent (Invitrogen). Two 
days after transfection, the three types of cells were harvested, 
mixed in equal proportions and plated on collagen-coated glass 
coverslips (50 µg mL−1 in 10 mM HCl, Sigma C3867) at a density 
of 5.104 cells cm−2. Cells were maintained for an additional day in 
culture before fixation with 4% paraformaldehyde and mounting 
in Vectashield medium (Vector Labs).
Brainbow labeling. Mouse brains and chicken spinal cords 
imaged in Figures 2 and 3 were produced by electroporating 
novel Brainbow transgenes expressing mCerulean21, mEYFP22 
and tdTomato and/or mCherry23 in the mouse embryonic cor-
tical neuroepithelium or chicken spinal cord. The procedure 
and associated transgenes for creating semi-sparse trichromatic 
labeling of nerve cells will be described in a separate article. 
Mouse brains imaged in Supplementary Figures 5 and 6 were 
produced as detailed in ref. 24 from Thy1-Brainbow-1.0 line L5, 
which expresses mCerulean21, mEYFP and dTomato23. Briefly, 
Brainbow mice were intercrossed with CAGGS-CreER animals25, 
and newborn pups were injected with 20–50 µg Tamoxifen (Sigma 
T-5648). Mice were housed in a 14 h light/10 h dark cycle with 
free access to food, and all animal procedures were carried out in 
accordance with institutional guidelines (UPMC and Inserm).
Tissue preparation. For fixed brain imaging, 20-d-old mice were 
deeply anesthetized and perfused with 4% paraformaldehyde. 
Brains were harvested, postfixed overnight with the same fixa-
tive at 4 °C and washed in PBS. Sections 200–500 µm thick were 
cut using a vibrating microtome (Leica VT1000S) and mounted in 
Vectashield (Vector Labs) before imaging. For live imaging experi-
ments, chicken embryos electroporated at E2 as described in ref. 26 
were harvested at E3 (Fig. 3a and Supplementary Video 4) 
or E4 (Fig. 3b,c and Supplementary Video 5 and 6) and dis-
sected in PBS. The electroporated portions of the thoracic and 
lumbar regions were cut into 200- to 250-µm-thick slices with 
a McIlwain tissue chopper. Slices were mounted in 60–100 µL 
DMEM/F12 medium with 1% low melting point agarose in 35-mm 
glass-bottom culture dishes (MatTek) covered with 3 mL 
DMEM/F12 medium supplemented with 4% FCS, 1 mM sodium 
pyruvate, and 1× penicillin or streptomycin; they were maintained 
at 38 °C for 3–6 h before imaging.
Drosophila embryos. For fly imaging experiments, we used a 
transgenic line of Drosophila melanogaster exhibiting a ubiq-
uitous expression of red (mRFP1) and green (EGFP) fluores-
cent proteins (gift from A. McMahon and A. Stathopoulos 
at the California Institute of Technology). In this line, the red 
labeling of nuclei (H2A-RFP) is obtained with a fusion protein 
between histone 2A and the red fluorescent protein (such as that 
in Bloomington stock center strain #23650, http://flystocks.bio.
indiana.edu/Reports/23650.html). In addition, a fusion protein 
between mouse lymphocyte marker mCD8 and the green fluo-
rescent protein (mCD8-GFP) labels cell membranes27. Embryos 
from H2A-RFP/mCD8-GFP flies were collected, staged, dechori-
onated and glued on glass cover slips following standard proce-
dure, as described in ref. 28. Gastrulating embryos were imaged in 
water at 21 °C.
19. Mahou, P. et al. Biomed. Opt. Express 2, 2837–2849 (2011).
20. Cardona, A. et al. PLoS Biol. 8, e1000502 (2010).
21. Rizzo, M.A., Springer, G.H., Granada, B. & Piston, D.W. Nat. Biotechnol. 22, 
445–449 (2004).
22. Zacharias, D.A., Violin, J.D., Newton, A.C. & Tsien, R.Y. Science 296,  
913–916 (2002).
23. Shaner, N.C. et al. Nat. Biotechnol. 22, 1567–1572 (2004).
24. Weissman, T.A., Sanes, J.R., Lichtman, J.W. & Livet, J. Cold Spring Harb. 
Protoc. 2011, 763–769 (2011).
25. Guo, C., Yang, W. & Lobe, C.G. Genesis 32, 8–18 (2002).
26. Morin, X., Jaouen, F. & Durbec, P. Nat. Neurosci. 10, 1440–1448 (2007).
27. Lee, T. & Luo, L.Q. Neuron 22, 451–461 (1999).
28. Supatto, W., McMahon, A., Fraser, S.E. & Stathopoulos, A. Nat. Protoc. 4, 
1397–1412 (2009).
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Chapitre 3
Microscopie non line´aire
multimodale
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3.1 Introduction
Au cours du chapitre pre´ce´dent nous avons pre´sente´ un syste`me pour la microsco-
pie biphotonique multi-couleurs. Cependant l’utilisation de prote´ines fluorescentes
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n’est pas toujours possible ou souhaite´e. En comple´ment, de nombreux modes de
contraste cohe´rents apportent des informations structurelles ou spectroscopiques sur
les e´chantillons a` l’e´chelle macro-mole´culaire tels que la ge´ne´ration de seconde har-
monique (SHG) [196], la ge´ne´ration de troisie`me harmonique (THG) [20, 21], le
me´lange a` quatre ondes non re´sonnant (FWM) [197], ou re´sonnant (CARS et SPE)
[198, 121, 199]. Ces techniques sont tout d’abord apparues comme comple´ments de
la fluorescence [96, 95] mais commencent a` devenir des alternatives cre´dibles pour
certaines applications, par exemple en biologie du de´veloppement [18]. Cependant,
pour mieux tirer parti de la diversite´ des contrastes en microscopie non line´aire,
il peut eˆtre avantageux de combiner ces diffe´rents signaux plutoˆt que de les uti-
liser de fac¸on inde´pendante. Ainsi, au cours de ce chapitre nous ge´ne´ralisons la
me´thode d’excitation par me´lange de fre´quence pre´sente´e dans le chapitre pre´ce´dent
a` l’imagerie multimodale de signaux cohe´rents ou incohe´rents. Dans une premie`re
partie nous e´tendrons ces re´sultats a` l’imagerie cohe´rente simultane´e de deux modes
de contraste comple´mentaires (THG et FWM), puis nous pre´senterons des strate´gies
permettant de combiner l’imagerie cohe´rente sans marquage (SHG, THG, et FWM)
a` l’imagerie de fluorescence multicouleur.
3.2 Microscopie THG-FWM
3.2.1 Mise en contexte
L’imagerie THG de´tecte les variations spatiales de la susceptibilite´ non line´aire
d’ordre trois a` l’e´chelle du volume focal, ∆χ(3) (−3ω,ω,ω,ω) [20, 21], telles que
celles produites par des corps lipidiques dans un environnement aqueux [114]. Cette
me´thode s’est ainsi re´ve´le´e utile pour l’imagerie du de´veloppement embryonnaire
de petits organismes [200, 60, 18, 61, 115]. Cependant les images de THG re´sultent
d’interfe´rences constructives ou destructives et sont souvent complexes a` interpre´ter,
si bien qu’avant d’utiliser les signaux de THG il est souvent ne´cessaire d’identifier
leur origine par colocalisation avec d’autres signaux.
Parmi les signaux cohe´rents pouvant eˆtre utilise´s, le FWM sonde e´galement la
susceptibilite´ non line´aire d’ordre trois. Les sources de contraste du FWM dans
les tissus sont multiples et peuvent provenir de re´sonances vibrationnelles (signal
CARS) [10, 119, 120], de re´sonances e´lectroniques en pre´sence d’absorption a` un
ou deux photons (signal SPE) [199, 201, 197, 202], ou encore des contributions non
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Figure 3.1: Me´canismes de contraste non line´aires re´sultant d’un me´lange a` quatre
onde : CARS, SPE, et FWM non re´sonnant.
re´sonnantes (signal que nous de´signerons FWM pour toute la suite)[203, 201, 197]
(Figure 3.1). Si la microscopie CARS est tre`s e´tudie´e, peu de travail a e´te´ fait
concernant l’utilisation des signaux FWM et SPE en microscopie. Le FWM se re´ve`le
notamment eˆtre un signal de choix pour une comparaison avec le signal de THG. En
effet, en l’absence d’absorption a` un, deux ou trois photons on peut s’attendre a` ce
que tous deux sondent la partie non re´sonnante de la susceptibilite´ non line´aire. De
plus dans le cas du FWM la construction du signal se fait de fac¸on constructive sur
l’ensemble du volume focal, ce qui limite les effets ge´ome´triques lie´s a` la construction
cohe´rente du signal compliquant l’interpre´tation des signaux THG.
3.2.2 Syste`me expe´rimental
Pour produire efficacement et simultane´ment les signaux de THG et de FWM
nous avons utilise´ des trains d’impulsions synchronise´s fournis par un laser titane-
saphir et un OPO. Les impulsions femtosecondes sont particulie`rement adapte´es
pour produire ces deux signaux car l’intensite´ de ces deux derniers croˆıt en 1/τ 2 ou`
τ est la dure´e des impulsions. Le sche´ma de principe est visible sur la Figure 3.2 : les
faisceaux d’excitation sont recombine´s spatialement a` l’aide d’un miroir dichro¨ıque
et synchronise´s temporellement graˆce a` une ligne a` retard, puis envoye´s vers un
microscope de´taille´ au premier chapitre. E´tant donne´ que les signaux de fre´quences
centrales respectives 2ω1−ω2 et 3ω2 sont e´mis dans des bandes de fre´quences e´troites
et distinctes ils peuvent eˆtre de´tecte´s simultane´ment. De plus, pour une telle configu-
ration des signaux THG de fre´quences centrales respectives 3ω1, 2ω1+ω2, et ω1+2ω2
sont e´galement produit simultane´ment. Cependant, ceux-ci sont produit dans l’UV
et sont pour des raisons pratiques difficilement de´tectables (mauvaise transmission
des optiques, faible efficacite´ des de´tecteurs, absorption des tissus).
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Figure 3.2: Montage expe´rimental. Un laser titane saphir (TiS) et un oscillateur
parame´trique optique sont recombine´s spatialement et superpose´s temporellement
avant d’eˆtre envoye´s dans un microscope a` balayage. Les signaux cohe´rents sont
de´tecte´s simultane´ment dans deux bandes spectrales diffe´rentes.
3.2.3 Conditions d’accord de phase
Les signaux de THG et de FWM se construisent de fac¸on cohe´rente : le signal
total produit sur l’ensemble du volume focal re´sulte d’interfe´rences entre les ondes
e´mises par chaque dipoˆle du milieu. La construction des signaux est gouverne´e par
deux conditions d’accord de phase diffe´rentes si bien que la sensibilite´ aux structures
dans les e´chantillons sera diffe´rente pour les deux me´canismes de contraste. Pour la
ge´ne´ration de troisie`me harmonique et le me´lange a` quatre ondes les conditions
d’accord de phase pour des ondes excitatrices planes s’e´crivent de la fac¸on suivante :
∆kTHG = k3ω − 3kω = 0
∆kFWM = k2ω1−ω2 + kω2 − 2kω1 = 0
(3.1)
Ces conditions doivent eˆtre satisfaites pour que les ondes excitatrices soient en
phase avec les ondes cre´e´es et que le signal puisse se construire de fac¸on cohe´rente.
D’autre part dans le cas de faisceaux gaussiens focalise´s, les ondes excitatrices ac-
cumulent un de´phasage de pi au passage du plan focal. Ainsi en ge´ome´trie focalise´e,
les signaux de THG et de FWM se construisent de fac¸on cohe´rente sur une distance
l ve´rifiant les relations suivantes :
|∆kTHG − 3∆kG,ω| × l pi
|∆kFWM − (∆kG,ω2 − 2∆kG,ω1) | × l pi
(3.2)
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ou` ∆kG,ω est le de´phasage induit par la phase de Gouy. Dans le cas d’une
e´mission sur l’axe et en ne´gligeant la dispersion entre les diffe´rentes ondes (k3ω −
3kω ≈ 0 et k2ω1−ω2 + kω2 − 2kω1 ≈ 0) on peut de´finir des longueurs de cohe´rence
effectives lTHG et lFWM pour chacun des processus [204, 205] :
lTHG = pi3∆kG,ω
≈ lAxial/3
lFWM = pi2∆kG,ω1 −∆kG,ω2
≈ lAxial
(3.3)
Figure 3.3: Effets des conditions d’accord de phase et de la ge´ome´trie sur les signaux
THG et FWM. (a) Calcul de l’intensite´ THG et FWM obtenues lorsque l’on balaye
un faisceau gaussien focalise´ au voisinage d’une interface de´limitant deux milieux
isotropes. Le signal de THG est maximal lorsque le faisceau est centre´ sur l’interface
(z = 0). Longueurs d’onde d’excitation λ1 = 1,2µm et λ2 = 0,8µm, ouverture
nume´rique NA = 1,2. (b) Images THG et FWM obtenues sur des gouttelettes
lipidiques immerge´es dans l’eau. Pour la THG les signaux proviennent des zones
de fortes he´te´roge´ne´ite´s (interface lipide–eau), alors que pour le FWM un signal
spe´cifique refle`te les zones homoge`nes diffe´rentes (lipide ou eau). Barre d’e´chelle
50µm.
ou` lAxial repre´sente l’e´tendue axiale du faisceau de focalisation. La longueur de
cohe´rence effective de la THG est donc plus petite que l’e´tendue axiale du volume
focal alors que celle du me´lange a` quatre ondes est du meˆme ordre de grandeur.
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Par conse´quent les signaux THG refle´teront principalement les he´te´roge´ne´ite´s ou
interfaces a` l’e´chelle du volume focal, soit | ∆χ(3) |2, alors que les signaux de FWM
refle´teront plutoˆt la distribution moyenne d’e´metteurs du milieu a` l’e´chelle du vo-
lume focal, soit | χ(3) |2 (Figure 3.3). Ces re´sultats ont plusieurs conse´quences. Tout
d’abord, e´tant donne´ que les signaux cohe´rents augmentent comme le carre´ du vo-
lume de cohe´rence on peut s’attendre a` ce que les signaux de THG soient plus faibles
que les signaux de FWM pour des impulsions d’e´nergie et de dure´e comparables.
Cependant, les signaux de THG ont l’avantage de se construire sur un fond noir ce
qui permet de ne pas noyer les variations variations de signal dans le bruit de photon
du signal de fond, contrairement au cas du FWM.
3.2.4 Susceptibilite´ non line´aire
Dans un milieu homoge`ne les champs de troisie`me harmonique ETHG et de
me´lange a` quatre ondes EFWM sont gouverne´s par les e´quations de propagation
suivantes, valables pour des champs transverses [75] :
O× O×ETHG (r)− k23ωETHG (r) =
4pi (3ω)2
c2
P THG (r)
O× O×EFWM (r)− k22ω1−ω2EFWM (r) =
4pi (2ω1 − ω2)2
c2
P FWM (r)
(3.4)
ou` P THG et P FWM sont les polarisations non line´aires induites pour les signaux THG
et FWM de fre´quences respectives 3ω et 2ω1 − ω2. Les polarisations non line´aires
P THG et P FWM sont relie´es aux champs focalise´s par l’interme´diaire des relations
suivantes :
P
(THG)
i =
0
4
∑
j,k,l
χ
(3)
ijkl (−3ω;ω,ω,ω)EjEkEl
P
(FWM)
i =
30
4
∑
j,k,l
χ
(3)
ijkl (− (2ω1 − ω2) ;ω1,− ω2,ω1)E(1)j E(2)∗k E(1)l
(3.5)
ou` χ(3) est la re´ponse non line´aire du milieu pour un processus d’ordre trois, appele´e
susceptibilite´ d’ordre trois. Il s’agit d’un tenseur qui traduit l’influence des diffe´rents
e´tats de polarisation sur le signal cre´e´. Les indices 1 et 2 font re´fe´rence aux deux
champs focalise´s dans le cas du me´lange a` quatre ondes. Pour un milieu isotrope les
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susceptibilite´s non line´aires peuvent s’e´crire de la fac¸on suivante [198, 121, 75] :
χ
(3)
ijkl (−3ω;ω,ω,ω) = χTHG1122 (δijδkl + δikδjl + δilδjk)
χ
(3)
ijkl (− (2ω1 − ω2) ;ω1,− ω2,ω1) = χFWM1122 (δijδkl + δikδjl) + χ(FWM)1221 (δilδjk) .
(3.6)
Ainsi, pour la ge´ne´ration de troisie`me harmonique le tenseur χ(3) posse`de un seul
e´le´ment inde´pendant χ(3)1122, alors que pour le me´lange a` quatre ondes il en posse`de
deux : χ(3)1122 et χ
(3)
1221. Le lien entre les e´le´ments χ
(3)
1122 et χ
(3)
1221 est usuellement de´crit
par le facteur de de´polarisation de´fini de la fac¸on suivante :
ρR = χFWM1122 /χFWM1111 = χFWM1122 /
(
2χFWM1122 + χFWM1221
)
(3.7)
Pour des milieux isotropes les polarisations non line´aires peuvent donc s’e´crire
comme :
P THG = 304 χ
THG
1122 (E ·E)E
P FWM = 304 χ
FWM
1122
[
2
(
E(1) ·E(2)∗
)
E(1) + 2ρR1− ρR
(
E(1) ·E(1)
)
E(2)∗
] (3.8)
Pour la THG et le FWM les e´le´ments χ(3)1122 et ρR de´pendent ge´ne´ralement
des proprie´te´s spectroscopiques des mate´riaux. Le parame`tre χ(3)1122 est usuellement
de´compose´ en une partie spectralement re´sonnante χ(3)R1122 et une partie non re´sonnante
χ
(3)NR
1122 , alors que le facteur de de´polarisation ρR varie usuellement entre 0 et 0,75 et
vaut 1/3 dans un milieu purement non re´sonnant. Pour la ge´ne´ration de troisie`me
harmonique, χ(3)R1122 est relie´ aux absorptions a` un, deux ou trois photons [116], alors
que pour le me´lange a` quatre ondes χ(3)R1122 est exalte´ par les re´sonances vibrationnelles
(CARS) ou e´lectroniques [197, 206, 121, 199, 202].
Plusieurs mode`les semi-empiriques ont e´te´ propose´s pour relier la partie non
re´sonnante du tenseur χ(3) aux indices de re´fraction [75]. La re`gle de Miller ge´ne´ralise´e,
valable pour certains mate´riaux, propose par exemple de relier le parame`tre du ten-
seur aux indices par un simple produit χ(3)(ω4,ω3,ω2,ω1) ≈ n(ω4)n(ω3)n(ω2)n(ω1),
si bien que χTHG ≈ n(3ω)n(ω)3 et χFWM ≈ n(ω)4. Finalement dans le cas de
champs polarise´s line´airement selon x on peut ne´gliger les composantes suivant y et
z des champs focalise´s en premie`re approximation. Les polarisations non line´aires
deviennent alors scalaires et loin de toutes re´sonances se mettent sous la forme :
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PTHG = 304 χ
THG
1122 E
3 (3ω)
PFWM = 904 χ
FWM
1122 E
(1)2 (ω1)E(2)∗ (ω2)
(3.9)
Loin de toute re´sonance, on peut ainsi s’attendre a` ce que la THG et le FWM
sondent le meˆme parame`tre physique χ(3)NR. Cependant, il est en pratique difficile
de trouver des mate´riaux qui sont transparents sur toute la gamme de fre´quences
allant de ω a` 3ω.
3.2.5 Estimation de susceptibilite´ non line´aire
Pour estimer la susceptibilite´ non line´aire de quelques milieux que l’on trouve
dans les tissus biologiques nous avons choisi la me´thode du z-scan. Cette me´thode
consiste a` sceller un liquide dans une cuve e´tanche afin de mesurer successivement
les signaux produits au niveau des diffe´rentes interfaces pour la THG (Eau/Verre,
Verre/Liquide, Verre/Air) et dans les diffe´rents milieux pour le FWM (Eau, Verre,
Liquide). Nous verrons que ces mesures peuvent eˆtre utilise´es pour estimer de fac¸on
relative la susceptibilite´ non line´aire du milieu place´ dans la cuve, soit le parame`tre
χliq/χglass.
Nous avons choisi comme milieux d’e´tude l’eau, le chlorotrifluoroe´thyle`ne (huile
d’immersion Voltalef) et la triole´ine (huile ve´ge´tale). Les liquides ont e´te´ scelle´s entre
deux lamelles de microscope (Figure 3.4(a)), et les signaux de THG et FWM ont
e´te´ de´tecte´s simultane´ment sur deux de´tecteurs pendant que le foyer de l’objectif
se de´plac¸ait selon l’axe de propagation de l’excitation, z (Figure 3.4(a)). On peut
constater comme attendu qu’un signal THG apparaˆıt bien au niveau des diffe´rentes
interfaces alors qu’un signal de FWM spe´cifique a` chaque milieu est mesure´ (Figure -
3.4(b)).
Comme nous allons voir, pour chaque liquide le parame`tre χliq/χglass peut eˆtre
estime´ a` partir des profils d’intensite´. Les solutions de Eq. 3.5 peuvent s’exprimer
a` l’aide des fonctions de Green [204] :
Eω (r) = −4piω
2
c2
∫∫∫
V
dV
(
I + 55
k2ω
)
G (R− r)P ω (r) (3.10)
Ou` V est le volume du milieu excite´ et G est de´finie par:
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Figure 3.4: Effet du χ(3) sur les contrastes THG et FWM. (a) Ge´ome´trie z-scan
utilise´e pour estimer les susceptibilite´s non line´aires χTHG et χFWM pour plusieurs
liquides. Un objectif corrige´ lamelle est utilise´ et son foyer est balaye´ axialement (z)
au travers d’une interface liquide/verre. (b) Profils mesure´s (haut) pour la THG et le
FWM pour les diffe´rents liquides e´tudie´s (eau, huile ve´ge´tale, et huile d’immersion).
Sur la partie basse figurent les estimations de χTHG et χFWM faites pour plusieurs
longueurs d’onde de l’OPO et pour plusieurs diffe´rences de fre´quences entre le titane-
saphir et l’OPO. Adapte´ de [207]
G (R− r) = exp [ikω|R− r|]4pi|R− r| (3.11)
Le signal non line´aire collecte´ se calcule alors en inte´grant |Eω (R) |2 sur l’angle
solide de l’objectif de de´tection, soit :
Pω = nω0c2
∫ θMax
0
dθ
∫ 2pi
0
R2 sin θdφ|Eω (R) |2 (3.12)
Ainsi dans une solution pure, pour des champs d’excitation polarise´s line´airement
et pour des susceptibilite´s non line´aires re´elles (milieu non re´sonnant) le signal de
FWM peut se mettre sous la forme :
P2ω1−ω2 =
(
χFWM
)2
C (ω1,ω2,NA) (3.13)
ou` C (ω1,ω2,NA) est une fonction tenant compte des profils d’excitation. Dans le cas
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du FWM la valeur relative de la susceptibilite´ non line´aire par rapport a` celle du
verre peut donc eˆtre estime´e en comparant directement les signaux mesure´s dans les
liquides et dans le verre soit :
χFWMliq
χFWMglass
=
√
Iliq − Inoise
Iglass − Inoise (3.14)
ou` Iliq et Iglass sont les intensite´s du signal de FWM du liquide et du verre mesure´es
juste avant et juste apre`s l’interface liquide/verre. Inoise est le bruit sur la mesure
provenant principalement d’un filtrage imparfait du laser titane-saphir mesure´ dans
l’air et corrige´ par la transmission de la cuve (car nous supposons que le χ(3) de
l’air est nul en premie`re approximation). Une analyse similaire peut eˆtre de´veloppe´e
pour la THG pour estimer χTHG a` partir des profils d’intensite´. Cependant pour la
THG le signal provient des interfaces soit :
P1/2 = C (ω) |χTHG1 b1J (b1∆k1)− χTHG2 b2J (b2∆k2) |2 (3.15)
ou` b est le parame`tre confocal : b = 2n(ω)λ
pi
(
n(ω)2 −NA2
NA2
)
,
ou` J est l’inte´grale d’accord de phase : J (b∆k) =
∫+∞
0
exp (ib∆kφ)
(1 + 2iφ)2
dφ,
ou` ∆k = 3kω − k3ω est le de´saccord de phase, et ou` 1/2 font re´fe´rence aux deux
milieux de´finissant l’interface. Ainsi en comparant les intensite´s obtenues pour deux
interfaces diffe´rentes (une interface liquide/verre et une interface verre/air, profils
non visibles), la valeur relative de la susceptibilite´ non line´aire par rapport a` celle
du verre peut eˆtre estime´e :
χ
(THG)
liq
χ
(THG)
glass
=
1±
√√√√ Iglass/liq
Iglass/air
× C
 bliqJ (bliq∆kliq)
bglassJ (bglass∆kglass)
(3.16)
ou` C est un facteur de normalisation prenant en compte les fluctuations de
puissance et les changements de transmission entre le premier et le second balayage
en z. Si l’ouverture nume´rique d’excitation est mode´re´e l’e´quation pre´ce´dente peut
eˆtre simplifie´e pour donner :
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χ
(THG)
liq
χ
(THG)
glass
=
1±
√√√√ Iglass/liq
Iglass/air
× C
 (3.17)
Une ambigu¨ıte´ demeure pour la de´termination de χ(THG) a` cause des deux signes
possibles dans l’Eq. 3.17. Cette ambigu¨ıte´ peut eˆtre leve´e en mesurant les signaux
d’interface entre les diffe´rents liquides [116, 114]. En utilisant cette me´thodologie,
nous avons estime´ les susceptibilite´s non line´aires relatives de diffe´rents milieux en
fonction de la diffe´rence de fre´quences entre le laser titane-saphir et l’OPO pour le
FWM (3550cm−1 a` 3890cm−1), et en fonction de la longueur d’onde de l’OPO pour
la THG (1140nm a` 1200nm). Les mesures sont visibles sur la Figure 3.4(b).
Comme pour les e´tudes pre´ce´dentes [114], les donne´es montrent que χTHGwater <
χTHGoil ce qui explique pourquoi les interfaces eau/lipide sont visibles en microscopie
THG [115]. Les mesures indiquent e´galement que les χFWM sont diffe´rents pour les
liquides conside´re´s a` 3890cm−1 ou` aucune re´sonance vibrationnelle n’est pre´sente
pour les trois liquides (Figure 3.4(b)). Par conse´quent, on peut bien s’attendre a`
pouvoir distinguer avec un bon contraste des corps lipidiques dans un milieu aqueux
avec le FWM non re´sonnant comme nous l’avons de´ja` illustre´ sur la Figure 3.3.
De plus, en comparant les re´sultats obtenus pour les deux processus d’excitation
on peut remarquer que les ine´galite´s relatives entre les χ(3) sont conserve´es dans
les deux cas : χ(3)water < χ
(3)
immersion oil < χ
(3)
glass < χ
(3)
plant oil. Cependant des diffe´rences
quantitatives sont observe´es pour l’huile ve´ge´tale et pour l’eau, car pour ces liquides
χTHGliquid/χ
THG
glass est plus e´leve´ que χFWMliquid /χFWMglass . Cela pourrait eˆtre duˆ a` une exalta-
tion de χTHG par des re´sonances, car l’huile ve´ge´tale et l’eau posse`dent des pics
d’absorption entre 1100 et 1200 nm. Une autre diffe´rence est e´galement visible pour
l’eau. Ceci est duˆ a` la pre´sence d’un signal CARS, puisque la liaison OH posse`de
des re´sonances vibrationnelles entre 3300cm−1 and 3600cm−1. Finalement, il est dif-
ficile de se placer loin de toutes re´sonances dans des tissus biologiques et l’on peut
s’attendre a` ce que les parame`tres sonde´s pour la THG et le FWM diffe`rent. Ce-
pendant, les re´sultats montrent tout de meˆme que l’on peut s’attendre a` ce que les
images de THG et de FWM soient fortement corre´le´es, ce qui permet d’utiliser les
images de FWM pour mieux identifier les sources de contraste visibles en THG.
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3.2.6 Sources de contrastes au cours des divisions cellulaires
La microscopie THG s’est re´ve´le´e utile pour e´tudier les divisions cellulaires du
de´veloppement pre´coce de l’embryon du poisson ze`bre [18]. En particulier, les images
THG re´ve`lent avec un contraste remarquable les frontie`res entre les cellules et leurs
constituants (noyau et cytoplasme) [60, 18]. Cependant, l’interpre´tation des images
n’est pas imme´diate car un meˆme signal de THG peut provenir de plusieurs struc-
tures (interfaces ou inclusions), et d’une variation locale du χ(3) pouvant eˆtre posi-
tive ou ne´gative. Afin de mieux comprendre l’origine des diffe´rents signaux observe´s
nous avons effectue´ des acquisitions simultane´es THG-FWM au cours de divisions
cellulaires d’un embryon de poisson ze`bre de stade pre´coce. Ces expe´riences ont e´te´
re´alise´es avec Nadine Peyrie´ras et Louise Duloquin (Institut de Neurobiologie Alfred
Fessard CNRS, Gif/Yvette). Les images obtenues sont visibles sur la Figure 3.5.
Figure 3.5: Imagerie THG-FWM d’un embryon pre´coce de poisson ze`bre. (a)
Ge´ome´trie d’imagerie. (b,c) Acquisition simultane´e des deux modes d’imagerie mon-
trant les types de contraste visibles dans les images. La THG fait apparaˆıtre les va-
riations spatiales de la susceptibilite´ non line´aire ∆χ(3). Le FWM re´ve`le en revanche
la distribution de χ(3). L’origine des contrastes visibles sur les images de THG pour
les cellules, les noyaux, les ve´sicules, et les structures du yolk peut eˆtre identifie´e
graˆce aux images de FWM. Barre d’e´chelle 30µm. Temps d’acquisition par pixel
5µs.
On peut tout d’abord constater que le signal de FWM non re´sonnant n’est pas
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homoge`ne spatialement et qu’il fournit une image de la morphologie des e´chantillons.
Ceci est en accord avec les re´sultats obtenus pour les mesures de susceptibilite´
non line´aire pre´disant que des milieux diffe´rents (par exemple eau/huile) posse`dent
des susceptibilite´s non line´aires diffe´rentes. Cela a notamment des implications
pour la microscopie CARS, car en pre´sence de re´sonance le signal mesure´ re´sulte
d’interfe´rences entre le FWM non re´sonnant et re´sonnant ICARS ∝
∣∣∣χ(3)r∣∣∣2+∣∣∣χ(3)nr∣∣∣2+
2χ(3)nr.<(χ(3)r) [206, 121]. Ainsi le FWM non re´sonnant peut compliquer la de´tection
de signaux re´sonnants peu intenses ou comparables au signal non re´sonnant. Pour
re´soudre ce proble`me plusieurs me´thodes ont e´te´ propose´es (excitation et de´tection
re´solues en polarisation, et diffusion Raman stimule´e) : [122, 141, 123, 124].
On peut e´galement remarquer que les images de THG et de FWM sont corre´le´es :
loin des re´sonances la THG re´ve`le les variations spatiales de la susceptibilite´ non
line´aire ∆χ(3), alors que le FWM est un indicateur des niveaux de χ(3) sonde´s
par la THG. Par exemple, la THG produit des images contraste´es au niveau des
contours cellulaires et des frontie`res noyaux/cytoplasmes sugge´rant que ces trois
milieux posse`dent des proprie´te´s optiques diffe´rentes. Cette hypothe`se est confirme´e
par les images de FWM dans lesquelles une baisse du signal est de´tecte´e autour de
chaque cellule et dans les noyaux par rapport au cytoplasme. Le FWM indique donc
que le milieu inter-cellulaire a un χ(3) moyen a` l’e´chelle du volume focal plus faible
que le cytoplasme et que le signal THG n’est pas du a` une accumulation locale de
lipides.
Enfin, les signaux obtenus dans la re´gion du vitellus sont e´galement remar-
quables. Chez l’embryon pre´coce de poisson ze`bre, le vitellus est forme´ de globules
se´pare´es par des interstices [208]. Alors que les contours des globules sont visibles
en THG, l’ensemble du vitellus produit un signal fort et non contraste´ pour le
FWM. A` partir des rapports entre les signaux THG pour des interfaces suivant
xy et xz il peut eˆtre estime´ que les interstices entre les globules ont une largeur
infe´rieure a` 500nm [18]. E´tant donne´ que les signaux varient comme le carre´ du
volume cohe´rent il n’est donc pas surprenant de ne pas distinguer ces interfaces
dans les images de FWM (Figure 3.5(b)). Ainsi, ces observations confirment que
les images de THG posse`dent une meilleure sensibilite´ aux variations spatiales de
χ(3). Cependant les images sont difficiles a` interpre´ter car plusieurs ge´ome´tries et
valeurs de ∆χ(3) peuvent donner un meˆme signal. Les images FWM peuvent donc
eˆtre utilise´es pour lever ces ambigu¨ıte´s.
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3.2.7 Effets de structures dans les e´chantillons
Nous allons maintenant nous inte´resser aux signaux produits pour des ge´ome´tries
plus complexes que de simples interfaces entre deux milieux homoge`nes. Pour cela
nous allons conside´rer des milieux de susceptibilite´ moyenne constante et de granu-
larite´ variable. Une mode´lisation simple de ces milieux peut eˆtre obtenue a` l’aide de
structures tridimensionnelles de type damier : alternance de domaines cubiques de
susceptibilite´ non line´aire χ(3)1 = 0 et χ
(3)
2 = 1 (Figure 3.6(a)). Nous avons effectue´
ces simulations afin de mieux comprendre les origines des contrastes que nous avons
pu observer dans les cellules d’embryon de poisson ze`bre. En effet, dans les images
le signal de FWM est relativement constant sur l’ensemble du cytoplasme alors que
le signal de THG est tre`s he´te´roge`ne (Figure 3.5(c)).
Figure 3.6: Calcul de l’intensite´ THG et FWM dans le cas d’un milieu tridimen-
sionnel de granularite´ variable et de susceptibilite´ non line´aire moyenne < χ(3) >
constante. (a) Le faisceau est centre´ sur un coin de cube et la granularite´ varie entre
λ/20 et 2,5λ ce qui permet d’explorer des structures diffe´rentes pour une susceptibi-
lite´ non line´aire constante a` l’e´chelle du volume focal. (b) Le faisceau est centre´ sur
un cube blanc ou noir et la granularite´ varie entre λ/20 et 1,5λ. On peut voir que
la THG et le FWM on des re´ponses diffe´rentes aux structures. Longueurs d’onde
d’excitation λ1 = 1,2µm et λ2 = 0,8µm, ouverture nume´rique NA = 1,2.
Les re´sultats obtenus sont visibles sur la Figure 3.6. Nous nous sommes d’abord
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inte´resse´s au cas ou` un coin de cube est centre´ sur le volume focal. Dans ce cas, la
susceptibilite´ non line´aire a` l’e´chelle du volume focal < χ3 > est inde´pendante de
la taille caracte´ristique du maillage qui varie entre λ/20 et 2.5λ (Figure 3.6(b)).
On peut remarquer que le signal FWM ne de´pend pas de la granularite´ alors que
l’intensite´ THG varie uniquement pour des structures comprises entre λ/3 et λ.
Ces re´sultats peuvent eˆtre interpre´te´s de la fac¸on suivante. Pour une granularite´
e << lTHG le milieu est homoge`ne a` l’e´chelle des longueurs d’onde implique´es et
par conse´quent THG → 0 et FWM ∝< χ(3) >2. En revanche pour des granularite´s
comprises entre λ/3 et λ le milieu n’est plus homoge`ne a` l’e´chelle de la longueur
de cohe´rence. Ainsi, un signal THG peut eˆtre observe´ car les interfe´rences sont
partiellement non destructives alors que < χ(3) > et le signal de FWM sont toujours
inchange´s. Finalement, pour e >> λ la ge´ome´trie ressemble a` des interfaces multiples
et un signal constant pour la THG et le FWM est pre´dit.
En re´alite´ la situation est plus complexe que celle que nous venons de de´crire,
car le signal mesure´ de´pend e´galement de la position des structures par rapport au
volume focal. Pour de´crire plus justement cette ge´ome´trie nous avons donc conside´re´
deux cas supple´mentaires : (i) le volume focal est centre´ sur un cube de susceptibilite´
χ3 = 0, (ii) il est centre´ sur un cube de susceptibilite´ χ3 = 1. Pour le premier cas
< χ3 > diminue avec la granularite´ alors que pour le deuxie`me cas < χ3 > augmente.
On peut remarquer que le signal de FWM varie toujours comme < χ3 > alors que
le signal de THG ressemble maintenant a` celui d’un objet isole´ (Figure 3.6(b)).
Finalement en pre´sence de milieux granulaires (λ/3 < e < λ/5) on peut s’attendre
a` ce que les signaux de THG et de FWM de´pendent tous deux de la granularite´ car la
valeur moyenne et la variance des signaux doivent varier avec la taille des structures
balaye´es (Figure 3.6(b)). En effet, quelle que soit la position des structures sonde´es
par rapport aux faisceaux excitateurs la dispersion entre les signaux THG et FWM
augmente tout comme la courbe moyenne attendue (re´sultats plus prononce´s pour la
THG). Cependant si de telles variations peuvent eˆtre observe´es expe´rimentalement
pour la THG car les images se construisent sur un fond noir, elles sont difficilement
observables pour le FWM a` cause du bruit de photon du signal moyen limitant
la sensibilite´ aux petits signaux. Cette interpre´tation pourrait rendre compte des
contrastes que l’on peut observer dans le cytoplasme des cellules du poisson ze`bre,
car malgre´ une he´te´roge´ne´ite´ du signal de THG le signal de FWM semble inva-
riant (Figure 3.7(a)). D’autre part, l’e´volution des contrastes dans les cellules au
cours des cycles de division a e´galement attire´ notre attention. Apre`s la disparition
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Figure 3.7: Imagerie THG-FWM d’un embryon pre´coce de poisson ze`bre. (a,b) Cel-
lule avant et apre`s la disparition de l’enveloppe nucle´aire. Barre d’e´chelle 30µm.
Temps d’acquisition par pixel 5µs
du signal d’interface noyau/cytoplasme en THG (correspondant a` la disruption de
l’enveloppe nucle´aire) nous avons pu remarquer que le signal de FWM s’homoge´ne´ise
sur l’ensemble de la cellule alors que le signal de THG est quasi nul au niveau du
noyau et d’aspect granulaire dans le cytoplasme. Nous avons attribue´ ces variations
a` une diffe´rence d’organisation entre la re´gion nucle´aire et le cytoplasme, en lien
avec les re´sultats que nous avons obtenus pour les simulations sur des milieux gra-
nulaires. Cependant plus de donne´es sont ne´cessaires pour clairement identifier ces
contrastes observe´s pendant les divisions cellulaires.
3.2.8 Effets des re´sonances e´lectroniques
En pre´sence de re´sonances e´lectroniques, par exemple en se rapprochant d’une
absorption a` deux photons, la partie re´sonnante de la susceptibilite´ non line´aire
peut eˆtre exalte´e par effet parame´trique stimule´ (SPE), ce qui offre potentielle-
ment une source de contraste spe´cifique pour l’imagerie FWM (Figure 3.8(a)).
Quelques e´tudes re´centes ont propose´ d’utiliser ce me´canisme en microscopie non
line´aire [199, 202], avec comme perspective de sonder la pre´sence d’absorbeurs sans
photo-blanchiment[209]. Ces re´sultats nous ont paru particulie`rement inte´ressants
car beaucoup de marqueurs endoge`nes (NADH, elastine, collage`ne, etc.) sont exci-
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tables a` deux photons par le faisceau de pompe dans les conditions utilise´es pour la
microscopie THG-FWM par exemple.
Figure 3.8: (a) Signaux re´sultant d’un me´lange a` quatre ondes hors re´sonances vibra-
tionnelles. (b) Spectre d’absorption a` deux photons des billes fluorescentes utilise´es.
(c) Imagerie THG-FWM-2PEF simultane´e de billes fluorescente et non fluorescente
de meˆme taille : 0,5µm. (d) Profils extraits des images de THG et de FWM. (e)
Rapport d’intensite´ des signaux FWM pour plusieurs couples de billes fluorescentes
et non fluorescentes. Nous avons normalise´ pour chaque couple l’intensite´ FWM par
le signal mesure´ en THG.
Nous avons donc voulu ve´rifier si ce principe fournissait une source de contraste
exploitable en microscopie. Pour cela, nous avons tout d’abord cherche´ a` ve´rifier si
un signal SPE comparable au signal FWM non re´sonnant e´tait effectivement produit
par des objets fluorescents mode`les, tels que des billes de polystyre`ne marque´es. Le
spectre d’absorption a` deux photons des billes fluorescentes que nous avons utilise´es
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est visible sur la Figure 3.8(b). Celui-ci est maximal entre 730 et 760 nm, nous
avons donc utilise´ des trains d’impulsions synchronise´s de longueurs d’onde centrales
λ1 = 760 et λ2 = 1100 nm pour produire un signal de FWM. Afin de dissocier la
contribution du signal provenant du SPE de celle du FWM nous avons image´ des
billes marque´es et non marque´es de meˆme taille nominale 0,5µm (Figure 3.8(c–e)).
La comparaison des images FWM et de fluorescence permet d’identifier les billes
qui sont fluorescentes, alors que les images de THG permettent de calibrer la taille
des billes. Cela est ne´cessaire pour dissocier les variations de signal induites par
des tailles de billes diffe´rentes par rapport a` celles dues au SPE. Nous avons mene´
cette expe´rience pour plusieurs couples de billes fluorescentes/non fluorescentes et
nos re´sultats montrent que la contribution du signal SPE est trop faible pour eˆtre
visible par rapport au FWM provenant des autres mole´cules non fluorescentes du
milieu dans nos conditions expe´rimentales. Ce re´sultat ne´gatif indique que le signal
SPE spe´cifique est faible pour des concentrations en absorbeurs meˆme importantes
et qu’il sera donc probablement tre`s difficile a` de´tecter ou isoler dans le cas d’espe`ces
endoge`nes (Figure 3.9).
Figure 3.9: Images 2PEF–FWM–THG de gouttelettes de vitellus d’un embryon de
drosophile. Ces structures produisent un signal fort en fluorescence excite´e a` deux
photons que l’on retrouve dans les images de FWM. Cependant les images de THG
montrent que la susceptibilite´ non line´aire de ces gouttelettes est diffe´rentes de celle
du milieu les entourant. Ce contraste non re´sonnant est suffisant pour expliquer les
signaux FWM. Barre d’e´chelle 50µm.
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3.3 Microscopie multimodale cohe´rente et incohe´rente
3.3.1 Imagerie THG combine´e a` la fluorescence
Comme nous avons pu le voir, la microscopie THG re´ve`le les variations des pro-
prie´te´s optiques des milieux a` l’e´chelle du volume focal avec une sensibilite´ limite´e
par le bruit de photon, ce qui rend ce me´canisme de contraste adapte´ pour l’imagerie
structurelle d’e´chantillons biologiques. Ainsi, il semble inte´ressant de combiner ce
mode de contraste avec l’imagerie de fluorescence multi-photonique afin de dispo-
ser d’une image structurelle aidant a` l’interpre´tation des images de fluorescence.
Au cours de cette section nous allons pre´senter diverses imple´mentations de cette
strate´gie et quelques exemples d’applications qui pourraient en de´couler.
3.3.1.1 Imagerie THG combine´e a` la fluorescence
L’imagerie THG d’un rapporteur fluorescent est l’imple´mentation la plus directe
de l’imagerie structurelle couple´e a` l’imagerie de fluorescence car les impulsions
ge´ne´rant les signaux de THG peuvent eˆtre simultane´ment utilise´es pour exciter
un chromophore. A` cause de raisons technologiques (faible efficacite´ quantique des
de´tecteurs et mauvaise transmission des optiques dans l’ultraviolet), des faibles coef-
ficients d’absorption des tissus entre 1 000-1 400 nm, et de la baisse des coefficients de
diffusion avec la longueur d’onde, la THG est ge´ne´ralement produite par des impul-
sions de longueur d’onde centrale comprise entre 1 000 et 1 400 nm. Ainsi l’imagerie
THG est particulie`rement compatible avec l’imagerie a` deux photons de prote´ines
rouge-orange [78, 80]. D’autre part, il existe plusieurs types de sources lasers pour
lesquelles les impulsions dans l’infra-rouge 1 000-1 400 nm sont ge´ne´re´es a` partir d’un
laser de pompe e´mettant dans la plage de longueurs d’onde : 700-1 000 nm, si bien
que l’imagerie THG–deux photons est e´galement possible pour des prote´ines bleues
ou vertes en utilisant les impulsions du laser de pompe ou en synchronisant les trains
d’impulsion des deux lasers comme nous avons pu le voir dans les parties pre´ce´dentes.
Cependant, si l’imagerie de fluorescence biphotonique est possible avec des impul-
sions de dure´e relativement longue au foyer de l’objectif (200-400 fs), la ge´ne´ration
de troisie`me harmonique requiert des impulsions courtes (pre´fe´rentiellement 100 fs
ou moins).
Pour coupler l’imagerie THG avec l’imagerie de fluorescence d’une, deux, ou trois
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Figure 3.10: Montage expe´rimental. Un laser titane saphir (TiS) et un oscillateur
parame´trique optique sont recombine´s spatialement et superpose´s temporellement
avant d’eˆtre envoye´s dans un microscope a` balayage.
prote´ines fluorescentes, nous avons donc utilise´ un syste`me produisant des trains
d’impulsions synchronise´es pour lequel l’un des deux faisceaux a un spectre large
et la dispersion est pre´-compense´e. Le sche´ma de principe est visible Figure 3.10.
Un oscillateur parame´trique optique a` spectre large (OPO) dont la dispersion est
pre´-compense´e est pompe´ de fac¸on synchrone par un laser titane saphir. Les fais-
ceaux d’excitation sont recombine´s spatialement a` l’aide d’un miroir dichro¨ıque et
synchronise´s temporellement a` l’aide d’une ligne a` retard, pour finalement eˆtre en-
voye´s vers le microscope que nous avons pre´sente´ au premier chapitre. Les diffe´rents
signaux e´tant cre´e´s dans des bandes spectrales diffe´rentes, leur de´tection peut se
faire simultane´ment sur plusieurs de´tecteurs.
3.3.1.2 Re´sultats avec un fluorophore
Une situation inte´ressante consiste a` utiliser des trains d’impulsion synchronise´s
pour l’imagerie morphologique combine´e a` l’imagerie de fluorescence d’une prote´ine
verte ne pouvant eˆtre excite´e efficacement par l’un des deux trains d’impulsions. Pour
ve´rifier la faisabilite´ d’une telle strate´gie nous avons filme´ en THG–deux photons
la phase de cellularisation d’un embryon de drosophile exprimant une myosine–
GFP. Nous avons utilise´ pour cela des impulsions synchronise´es de longueur d’onde
centrale : λ1 = 820 nm et λ2 = 1175 nm permettant d’exciter la GFP avec une
longueur d’onde e´quivalente λ3 = 965 nm. Les re´sultats visibles sur la Figure 3.11
montrent que l’imagerie simultane´e THG et de fluorescence d’une GFP peut se faire
efficacement a` l’aide d’impulsions synchronise´es.
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Figure 3.11: Imagerie simultane´e THG-GFP d’un embryon de drosophile exprimant
une myosine–GFP. (a,b) Image THG et GFP de l’embryon de drosophile au cours
de sa phase de cellularisation. La myosine est alors localise´e au niveau du front de
cellularisation comme on peut le voir sur l’image de GFP. (c,d) Extrait d’images
enregistre´es en de´but et fin de se´quence montrant la progression du front de cellula-
risation. Barre d’e´chelle : (a,b) 100µm, (c,d) 50µm. Temps d’acquisition par pixel
5µs
3.3.1.3 Re´sultats avec trois fluorophores
Plus ge´ne´ralement, les strate´gies reposant sur des trains d’impulsions synchro-
nise´s permettent de combiner l’imagerie THG a` l’imagerie de trois chromophores dis-
tincts. Pour cette de´monstration nous avons suivi la phase de gastrulation d’un em-
bryon de drosophile pre´sentant une fluorescence endoge`nes bleue (NADH) localise´es
dans les ve´sicules du yolk et exprimant des prote´ines vertes (GFP) et rouges (RFP)
localise´es au niveau des membranes cellulaires et de la chromatine. Les diffe´rents
fluorophores ont e´te´ excite´s par des impulsions synchronise´es de longueurs d’onde
centrales λ1 = 820 nm et λ2 = 1175 nm ce qui nous a permis de de´tecter simul-
tane´ment les diffe´rents signaux sur quatre de´tecteurs diffe´rents avec une re´solution
temporelle de 45 s par pile de 18 images espace´es tous les 3,0µm (Figure 3.12
adapte´ de [140]).
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Figure 3.12: Imagerie THG combine´e a` l’imagerie simultane´e de trois fluorophores
diffe´rents dans un embryon de drosophile. (a,b) Les diffe´rents signaux ont e´te´ pro-
duits a` partir d’impulsions synchronise´es de longueurs d’onde centrales λ1 = 820 nm
et λ2 = 1175 nm et de´tecte´s dans quatre bandes spectrales diffe´rentes. (c,d) Image
du de´veloppement d’un embryon de drosophile au cours de sa phase de gastrulation
pour une re´solution temporelle de 45 s par pile de 18 images espace´es tous les 3,0µm.
Barre d’e´chelle 50µm. Temps d’acquisition par pixel 5µs.
3.3.2 Imagerie multimodale de contrastes endoge`nes
Lorsque l’insertion de marqueurs exoge`nes n’est pas possible ou souhaite´e, il
est inte´ressant de combiner des contrastes endoge`nes pour sonder les tissus. Comme
nous avons pu le voir dans la Section 3.2, une approche consiste a` coupler l’imagerie
THG avec un mode de contraste comple´mentaire tel que le FWM car cela per-
met d’obtenir des images morphologiques pouvant eˆtre interpre´te´es sans ambigu¨ıte´
[207]. Plus ge´ne´ralement, il est e´galement possible d’utiliser des modes de contraste
supple´mentaires donnant par exemple acce`s a` l’organisation ou a` la composition chi-
mique des milieux. Nous pre´senterons dans cette section quelques exemples d’imagerie
multimodale re´alise´s avec des impulsions femtosecondes synchronise´es permettant de
re´pondre a` ces proble´matiques.
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3.3.2.1 Imagerie de quatre signaux endoge`nes
Si l’association de deux types de signaux est souvent utilise´e en microscopie
non line´aire (SHG-2PEF [96, 95], THG-2PEF [61], THG-SHG [18]), la de´tection
simultane´e de quatre signaux non line´aires endoge`nes tels que SHG, THG, 2PEF et
FWM a` e´te´ tre`s peu rapporte´e jusqu’ici pour des raisons de complexite´ de mise en
oeuvre. Par exemple bien que les lasers a` spectre large permettent de produire simul-
tane´ment quatre contrastes non line´aires endoge`nes (SHG, THG, 2PEF et FWM) a`
partir d’un seul faisceau [210], l’utilisation de telles sources dans un syste`me a` ba-
layage pour l’imagerie rapide et robuste d’e´chantillons biologiques reste a` de´montrer.
Une alternative consiste a` utiliser deux bandes d’excitation spectralement e´troites.
Ainsi les signaux de SHG, de THG et de fluorescence sont produits par des interac-
tions non line´aires a` un faisceau alors que le FWM re´sulte d’une interaction entre les
deux faisceaux synchronise´s. Une telle strate´gie est illustre´e sur la Figure 3.13 qui
pre´sente l’imagerie simultane´e de quatre signaux non line´aires (THG–FWM–SHG–
2PEF) sur un ne´mathode anesthe´sie´ (collaboration Renault Legouis CNRS centre
ge´ne´tique mole´culaire, Gif/Yvette).
Dans cette expe´rience, les signaux cohe´rents THG, FWM et SHG sont de´tecte´s
vers l’avant et se´pare´s a` l’aide de dichro¨ıques alors que le signal de fluorescence
2PEF est de´tecte´ vers l’arrie`re (Figure 3.10). De forts signaux de THG et de FWM
peuvent eˆtre observe´s sur les ve´sicules des cellules e´pithe´liales que l’on peut difficile-
ment marquer avec des prote´ines fluorescentes [211]. Ces compartiments sont prin-
cipalement constitue´s de lipides et ont e´te´ observe´s pre´ce´demment par microscopie
CARS [51, 211, 212]. Les images de THG et de FWM apportent des informations
comple´mentaires sur la structure comme pour l’imagerie d’embryons de poissons
ze`bres. Par exemple, les signaux de THG de´limitent les contours du pharynx et de
la vulve alors que les signaux de FWM renseignent sur la distribution ge´ne´rale du
χ(3). La fluorescence endoge`ne produite par le laser titane-saphir provient principa-
lement des lysosomes des cellules intestinales [213, 211]. Enfin, un signal de SHG
produit par l’OPO provient spe´cifiquement des muscles du pharynx, de reptation et
de la vulve [196]. On note qu’une partie re´siduelle du signal de fluorescence e´tait
visible dans l’image de SHG a` cause d’un filtrage imparfait et que nous l’avons retire´
a` partir d’une combinaison line´aire des images brutes.
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Figure 3.13: Imagerie multimodale simultane´e de quatre signaux non line´aires in-
trinse`ques (THG-FWM-SHG-2PEF) effectue´e sur un ne´matode de type sauvage
(C. Elegans). Les quatre signaux ont e´te´ enregistre´s a` partir de diffe´rentes parties
du ne´matode adulte : le pharynx (a-e), et le bas ventre (f-j). Les images THG et
FWM apportent des informations sur la morphologie du vers, alors que les images
SHG re´ve`lent spe´cifiquement les muscles, et que les images de fluorescence font ap-
paraˆıtre des ve´sicules intestinales. pha : pharynx; int : intestin; bwm : muscles de
reptation; emb : embryon; vul : vulve; vm : muscle de la vulve. Barre d’e´chelle 20µm.
Temps d’acquisition par pixel 10µs.(collaboration Renaud Legouis, CNRS–Centre
de Ge´ne´tique Mole´culaire).
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3.3.2.2 Imagerie THG-CARS
E´tant donne´ que l’imagerie simultane´e THG-FWM est possible avec des trains
d’impulsions femtosecondes synchronise´s, il en est de meˆme pour l’imagerie THG-
CARS a` condition de re´gler la diffe´rence de fre´quence des lasers sur une re´sonance
vibrationnelle. Cependant, les pre´requis pour l’imagerie THG et CARS sont antino-
miques. L’optimisation des signaux THG ne´cessite des impulsions courtes, alors que
l’imagerie CARS requiert des spectres d’excitation e´troits afin de sonder avec une
bonne spe´cificite´ le spectre vibrationnel des mole´cules.
La dure´e des impulsions en microscopie CARS est de l’ordre de quelques picose-
condes (τ = 5 ps correspondant a` une re´solution spectrale en amplitude de 4 cm−1)
ce qui permet par exemple de re´soudre les modes d’e´longation CH2 des lipides a`
2840 cm−1 et CH3 (prote´ines) a` 2870 cm−1. Avec les impulsions relativement longues
de notre chaine accordable TiS1/OPO1 (τT iS/OPO = 100/280 fs pour des impulsions
limite´es par transforme´e de Fourier et τT iS/OPO = 160/390 fs au foyer du micro-
scope) on peut re´soudre les modes CH2 (lipides) a` 2840 cm−1 et OH (eau) a` 3100–
3600 cm−1 avec des longueurs d’onde d’excitation valant par exemple λ1 = 830 nm
(σ1 = 12048 cm−1) et λ2 = 1086 nm (σ1 = 9208 cm−1) (Figure 3.14(a)). Ce-
pendant pour de telles dure´es d’impulsions d’OPO on peut s’attendre a` produire
entre 9 et 16 fois moins de signal en THG que dans les configurations utilise´es
pre´ce´demment pour l’imagerie simultane´e THG-deux photons (dure´e d’impulsions
d’OPO τOPO = 100 fs).
De plus, en tenant compte des proprie´te´s des impulsions (TiS1/OPO1) la re´solu-
tion spectrale a` mi-hauteur en amplitude donne´e par la largeur de TF (E1 (t)E2 (t)∗)
est alors de 234 cm−1 (impulsion limite´e par transforme´e de Fourier) ou de 197 cm−1
(en tenant compte de la dispersion des nos impulsions). Comme on peut le voir sur la
(Figure 3.14(b)), une telle configuration permet d’exciter se´lectivement les lipides
par rapport a` l’eau, mais ne permet cependant pas de re´soudre les diffe´rents modes
de vibrations CH2/CH3. D’autre part, e´tant donne´ que la re´solution spectrale est
actuellement plus large que celle des raies vibrationnelles spe´cifiques des lipides, il
serait avantageux d’utiliser des impulsions encore plus e´troites spectralement pour
augmenter la se´lectivite´ CARS et re´duire le signal FWM non spe´cifique, mais cela
se ferait au de´triment du niveau de signal THG. Une solution pourrait consister a`
utiliser deux re´pliques spatiales des trains d’impulsions pour produire efficacement
avec une des re´pliques un signal CARS/SRS spe´cifique en fac¸onnant les impulsions,
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et pour produire avec la deuxie`me re´plique non fac¸onne´e les autres signaux non
line´aires (THG-SHG-2PEF).
Figure 3.14: Microspetroscopie CARS de structures lipidiques et aqueuses (goutte-
lette d’huile dans de l’eau) au moyen d’impulsions femtoseconde. (a) Spectre CARS
de re´gions aqueuses et lipidiques pour des impulsions synchronise´es faisant approxi-
mativement 160 fs (TiS1) et 390 fs (OPO1) (les impulsions pre´sentent de la disper-
sion en sortie des lasers et en accumulent a` la traverse´e des optiques. Leurs spectres
correspondent a` des impulsions limite´es par transforme´e de Fourier de dure´es respec-
tives 100 fs et 280 fs). (b) Spectre Raman de l’eau et du Stratum Corneum adapte´ de
[214]. Pour comparaison nous avons rajoute´ les re´solutions spectrales correspondant
a` nos impulsions dans le cas ou` elles seraient limite´es par transforme´e de Fourier, et
telles qu’elles sont au foyer du microscope.
3.4 Conclusions et perspectives
Nous avons tout d’abord montre´ que la microscopie THG-FWM pouvait eˆtre mise
en œuvre simplement et efficacement en synchronisant deux trains d’impulsions tels
que ceux ge´ne´re´s par un laser titane-saphir et un oscillateur parame´trique optique.
Nous avons e´galement ve´rifie´ expe´rimentalement que le signal FWM non re´sonnant
refle`te directement les proprie´te´s optiques sonde´es par la THG en l’absence de
re´sonance, a` savoir χ(3) (−3ω,ω,ω,ω). Ainsi l’imagerie THG-FWM peut eˆtre utilise´e
pour mieux interpre´ter les signaux THG comme nous l’avons montre´ dans le cas des
divisions cellulaires dans l’embryon de poisson ze`bre. Par ailleurs, bien que certaines
e´tudes aient mis en e´vidence une contribution e´lectronique en pre´sence d’absorption
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a` deux photons [199, 202], nous n’avons pu constater un tel effet pour des concen-
trations en absorbeurs pre´sentes dans des billes fluorescentes. Cela sugge`re que les
contrastes que nous avons pu observer dans les tissus proviennent majoritairement
des contributions χ(3) sans re´sonance e´lectronique.
Plus ge´ne´ralement, nous avons montre´ que le me´lange de deux longueurs d’onde
d’excitation au moyen d’impulsions femtosecondes synchronise´es permet de combiner
efficacement dans un microscope plusieurs effets non line´aires tels que la fluorescence
(2PEF), la ge´ne´ration de seconde (SHG) et troisie`me (THG) harmonique, ainsi que
le me´lange a` quatre onde (FWM). Cependant cette approche n’est pas directement
compatible avec l’imagerie spe´cifique de signaux vibrationnels type CARS ou SRS.
Ainsi, il pourrait eˆtre inte´ressant de de´velopper des sche´mas d’excitation hybrides
combinant impulsions femtosecondes et picosecondes pour combiner efficacement des
signaux vibrationnels (CARS, SRS), harmoniques et de fluorescence.
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Abstract: Nonlinear microscopy can be used to probe the intrinsic optical
properties of biological tissues. Using femtosecond pulses, third-harmonic
generation (THG) and four-wave mixing (FWM) signals can be efficiently
produced and detected simultaneously. Both signals probe a similar pa-
rameter, i.e. the real part of the third-order nonlinear susceptibility χ(3).
However THG and FWM images result from different phase matching
conditions and provide complementary information. We analyze this
complementarity using calculations, z-scan measurements on water and
oils, and THG-FWM imaging of cell divisions in live zebrafish embryos.
The two signals exhibit different sensitivity to sample size and clustering
in the half-wavelength regime. Far from resonance, THG images reveal
spatial variations |Δχ(3)(−3ω;ω,ω,ω)| with remarkable sensitivity while
FWM directly reflects the distribution of χ(3)(−2ω1+ω2;ω1,−ω2,ω1). We
show that FWM images provide χ(3) maps useful for proper interpretation
of cellular THG signals, and that combined imaging carries additional
structural information. Finally we present simultaneous imaging of intrinsic
THG, FWM, second-harmonic (SHG) and two-photon-excited fluorescence
(2PEF) signals in live Caenorhabditis elegans worms illustrating the
information provided by multimodal nonlinear imaging of unstained tissue.
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1. Introduction
Nonlinear (or multiphoton) microscopy is an effective method for obtaining 3D-resolved im-
ages of biological tissues, and two-photon-excited fluorescence (2PEF) microscopy has found
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a broad range of applications in the life sciences [1]. In addition to 2PEF imaging of exoge-
nous labels and fluorescent proteins, multiphoton microscopy can be used to probe the intrinsic
nonlinear optical properties of tissues. A growing literature shows that physiologically and/or
structurally relevant information is obtained through the detection of coherent signals such as
second-harmonic generation (SHG) [2], third-harmonic generation (THG) [3, 4, 5], or four-
wave mixing (FWM) processes [6] such as coherent Raman scattering (CARS, etc) [7, 8] or
stimulated parametric emission (SPE) [9]. In particular, THG imaging detects spatial variations
of the electronic part of the third-order nonlinear susceptibility χ(3)(−3ω;ω,ω,ω) [10, 11],
such as lipid inclusions in an aqueous environment [12], and has proven useful for embryo and
tissue imaging applications [3, 4, 5, 13, 14]. When experimentally available, the combination
of different nonlinear contrasts usually provides complementary information. Using pulsed ex-
citation provided by a femtosecond Ti:sapphire oscillator and a synchronously pumped optical
parametric oscillator (OPO), THG and four-wave mixing (FWM) signals can in principle be ef-
ficiently produced and detected simultaneously. In isotropic media exhibiting no electronic nor
vibrational resonance, THG and FWM can be viewed as both probing a similar parameter, i.e.
the real part of χ(3). However THG and FWM signal levels result from different phase match-
ing conditions. In contrast with FWM, TH coherent signal buildup in the forward direction is
frustrated by the Gouy phase shift of the focused excitation beam, resulting in no THG from
a homogeneous medium having normal dispersion [10, 15]. Non-resonant FWM has received
relatively little attention for nonlinear microscopy applications, apart for being considered as
an unwanted “non-resonant background” in CARS microscopy. However, given their different
dependence on sample size, combined THG and FWM imaging of the same objects should
provide more structural information than either modality alone. In this study we first discuss
the contrast mechanisms of THG and FWM imaging as a function of sample size and geom-
etry and we then present imaging examples from model liquids and live tissues. We discuss
the properties of the images and some implications for THG and CARS microscopy. THG and
FWM are shown to provide complementary information on χ(3) variations, compatible with
other femtosecond laser-based imaging modalities.
2. THG and FWM contrast mechanisms
In this part we first summarize a model for describing coherent nonlinear microscopy used
in previous studies [16, 17], and we briefly discuss THG and FWM χ(3). We use numerical
simulations relying on the Debye-Wolf description of focused fields [18] and on the Green’s
function formalism [19] to review the contrast mechanisms of THG and FWM microscopies,
and to highlight their different sensitivities to sample structure and size in the half-wavelength
regime.
2.1. Excitation fields near focus
Throughout this paper, we assume that the excitation beams entering the objective are Gaussian
with linear polarization along the x axis. In this case the vectorial nature of the focused fields
can be neglected for parametric processes in isotropic media [16, 25, 17]. The x component of
the field near focus can be expressed as [19]:
Ef (ρ,φ ,z) =
∫ 2π
0
∫ θmax
0
exp( sin
2 θ
f 20
)sinθ
√
cos(θ)[cosθ + sin2ψ(1− cosθ)]
. exp(−ikωρ sinθ cos(ψ−φ))exp(−ikωzcosθ).dθ .dψ (1)
where n(ω) (resp. kω ) is the index of refraction (resp. wave vector) at the fundamental wave-
length, θmax = arcsin(NA/n(ω)), with NA being the numerical aperture of the objective, and
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f0 is the filling factor of the objective (ratio between the beam waist and the diameter of the
back aperture).
2.2. THG-FWM third-order polarization and nonlinear susceptibility
The third-order polarizations induced by the focused fields are described by:
P(THG) = χ(3) (−3ω;ω,ω,ω) ·E ·E ·E (2)
P(FWM) = χ(3) (−(2ω1−ω2) ;ω1,−ω2,ω1) ·E1 ·E∗2 ·E1 (3)
where 1 and 2 denote the two excitation fields in the case of FWM.
For isotropic media the THG and FWM nonlinear susceptiblities can be written as [7, 8, 15]:
χ(3)i jkl (−3ω;ω,ω,ω) = χ(THG)1111
(
δi jδkl+δikδ jl+δilδ jk
) (4)
χ(3)i jkl (−(2ω1−ω2) ;ω1,−ω2,ω1) = χ(FWM)1111
(
δi jδkl+δikδ jl
)
+χ(FWM)1221
(
δilδ jk
) (5)
If we consider isotropic media with isotropic resonances and beams linearly polarized along
the x axis, the THG and FWM third-order polarizations read:
P(THG) = 3χ(THG)E3 (ω) (6)
P(FWM) = 3χ(FWM)E21 (ω1)E∗2 (ω2) (7)
The THG and FWM nonlinear susceptiblity tensors then only have one independent element
and can be developed as follows:
χ(THG) = χ(THG)nr+χ(THG)r (8)
χ(FWM) = χ(FWM)nr+χ(FWM)r (9)
where nr and r denote the nonresonant and resonant parts of the tensors. χ(THG)r describes
resonant THG and is related to one-, two- or three-photon absorption, see [20]. χ(FWM)r denotes
resonant FWM and can be related to vibrational (e.g. CARS) or electronic (e.g. stimulated
parametric emission) resonance, see [6, 7, 8, 9, 21].
Several semiempirical models have been proposed for relating the nonresonant com-
ponent of χ(3) to linear indices [15, 22]. A generalized version of Miller’s rule valid for
some materials [15] proposes that χ(3)(ω4,ω3,ω2,ω1) ≈ n(ω4)n(ω3)n(ω2)n(ω1), so that
χ(THG) ≈ n(3ω)n(ω)3 and χ(FWM) ≈ n(ω)4. Far from resonance, THG and FWM can
therefore be expected to probe a similar parameter χ(3)nr. However it is in practice uncommon
to find materials that are transparent (i.e. non-resonant) for the frequency range involved in the
processes considered here, i.e. encompassing ω and 3ω .
2.3. Propagation of the harmonic fields and signal creation
Once the polarization distribution near focus has been calculated, fields scattered from all po-
sitions r in the focal region are propagated to a position R in the collection optics aperture:
EFF (R) =
∫
V
P(r)GFF (R-r)dV (10)
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where V spans the excitation volume and GFF is the far-field Green’s function
GFF (R) = exp(ikR)4πR
[I−RR/R2] (11)
where R = |R| and I is the third-order identity tensor. Finally the total THG/FWM intensity
scattered in the forward direction is estimated by integrating |EFF (R) |2 over the front aperture
of a transmission-collecting objective.
2.4. Phase-matching and structure sensitivity of THG and FWM
We used the previous analysis to compare the THG and FWM signals obtained from model
geometries. We first considered the “classical” geometry where the focal point is z-scanned
through a xy interface between two homogeneous media having different nonlinear susceptibil-
ities: χ(3)1 = 0 and χ(3)2 = 1. We then analyzed the situation of a two-media sample exhibiting
heterogeneity in the sub-wavelength range while having a constant average χ(3) over the fo-
cal region. Specifically, we considered a 3-dimensional checkerboard-like sample with variable
grid size, one grid corner being centered at the focus.
     




     





??
?










?
??
?
        










?
?  ? 
        











?  ? 
?
?


 



 
?
?
?
?
?
Fig. 1. Effect of phase matching and geometry on THG-FWM contrast. (a) Calculation of
the THG and FWM intensity obtained when scanning a focused Gaussian beam across a
transverse interface between vacuum and an isotropic nonlinear medium. The THG inten-
sity is highest when the interface is in focus (z= 0). (b) Calculation of the THG and FWM
intensity obtained from a three-dimensional checkerboard-like medium as a function of
granularity. This geometry corresponds to a constant average value of < χ(3) > inside the
excitation volume, with variable sub-wavelength spatial distribution. In this configuration,
THG and FWM exhibit different sensitivities to sample granularity in the half-wavelength
regime. The dashed red line on the THG graph indicates the signal level for a transverse
interface geometry with similar < χ(3) >, shown for comparison. Simulation conditions:
NA= 1.2, Excitation with λ1 = 1.2µm and λ2 = 0.8µm
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The interface case illustrates the effect of the different phase-matching conditions for the two
processes. As pointed out in previous studies, under tight focusing conditions there is no signif-
icant phase mismatch between the excitation and forward-scattered beams in FWM (or CARS),
so that the coherent construction length (or effective coherence length l(FWM)c,e f f ) is comparable
to the axial extent of the interaction volume [25]; in contrast the coherent construction length
for forward-THG is smaller because phase matching is frustrated by the (tripled) Gouy phase
shift of the excitation beam, so that l(THG)c,e f f ≈ 0.7λ [16]. This results in THG being observed
only near heterogeneities or interfaces, whereas FWM increases with the excited volume. Since
coherent signals scale as the square of the coherence volume, THG signals are expected to be
significantly smaller than FWM signals for comparable pulse energy and duration. On the other
hand, THG selectively highlights spatial < χ(3) > interfaces and heterogeneities over a dark
background (Fig. 1).
The case of a structured sample is more intriguing. In the geometry considered here, the
average value of χ3 inside the excitation volume is constant and the sample characteristic
size varies from λ/20 to 2.5λ . It is seen that FWM does not depend on sample granularity,
whereas THG intensity exhibits significant variation for structure sizes in the range λ/3−λ ,
and almost no change outside this range. This can be interpreted as follows. For granularity
e << l(THG)c,e f f the medium may be seen as homogeneous for the THG process, and therefore
THG→ 0 and FWM ∝< χ(3) >2. In contrast for cube sizes in the range λ/3−λ the medium
is not homogeneous at the scale of the THG coherence length, and THG is observed due to
partly non-destructive interferences, whereas < χ(3) > and FWM are unchanged. Finally for
e>> λ the sample geometry resembles a corner interface with the same average< χ(3) >, and
constant THG and FWM signals are predicted. Although the signals can also depend on sample
position, these simulations indicate that the association of THG and FWM microscopy may
provide more information on the sub-wavelength χ(3) spatial distribution than either modality
alone, and motivates this combination.
3. Experimental results
3.1. Experimental setup
THG and FWM are third-order electronic processes, and can be efficiently produced and de-
tected simultaneously using femtosecond pulses. The experimental setup is depicted in Fig. 2.
Excitation pulses were provided by a titanium:sapphire (TiS) oscillator (80MHz, Chameleon,
Coherent) and by a KTP-based synchronously pumped optical parametric oscillator (OPO)
(APE). TiS and OPO pulses were overlapped using a dichroic mirror (Chroma 1000dcxr) and
synchronized in the sample using a delay line. Imaging was performed on a lab-built micro-
scope incorporating galvanometer mirrors (GSI Lumonics), photomultiplier tubes (PMT, Sen-
sTech), counting electronics, and water immersion objectives (Olympus). TiS and OPO beam
polarizations in the microscope were linear and co-aligned. The objectives used for excitation
were a 60× 1.2NA coverslip-corrected and a 20× 0.95NA with its pupil underfilled (approxi-
mately 0.75 effective excitation NA). For the experiments presented in this study, TiS and OPO
pulse durations at the sample were approximately 250fs. Coherent scattering (THG, FWM, and
optionally SHG) was detected in the forward direction and selected with dichroics and filters
(Semrock).
3.2. Nonlinear susceptibility measurement of isotropic media with THG and FWM
We performed z-scan measurements to evaluate χ(THG) and χ(FWM) for several isotropic
media. We analyzed three types of liquids: water, chlorotrifluoroethylene (Voltalef R© immer-
sion oil) and triolein (plant oil). For the measurements, the liquid was sealed between two
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Fig. 2. Experimental setup. TiS: femtosecond titanium:sapphire laser. OPO: optical para-
metric oscillator. X-Y: beam scanning system. In this study coherent signals (FWM, THG,
SHG) are detected in the transmitted direction and 2PEF signals are epidetected.
microscope coverslips (see Fig. 3). THG and FWM radiations were separated using a dichroic
mirror and detected simultaneously on two detectors. Shortpass filters (Semrock) were used to
isolate the signals from scattered laser noise.
In the absence of resonance, the value of χ(FWM) of a pure liquid relative to glass can be
estimated from a z-scan profile such as the ones displayed in Fig. 3 using the relation:
χ(FWM)liq
χ(FWM)glass
=
√
Iliq− Inoise
Iglass− Inoise (12)
where Iliq (resp. Iglass) is the FWM intensity measured in liquid (resp. glass) just after (resp.
before) the glass-liquid interface, and Inoise is noise principally due to imperfectly rejected TiS
light, measured in air and corrected by the transmission of the setup. Measuring Iliq and Iglass
close to the interface minimizes aberration variations between different experiments and the
subsequent measurement errors [23].
The THG χ(3) of a liquid relative to glass can be estimated from two z-scan experiments:
(i) a water-glass-liquid scan as shown in Fig. 3, and (ii) a water-glass-air reference scan (not
shown). Following [20, 24], the χ(3) relative to glass can be estimated as:
χ(THG)liq
χ(THG)glass
=
(
1±
√
Iglass/liq
Iglass/air
×C
)
bliqJ
(
bliqΔkliq
)
bglassJ
(
bglassΔkglass
) (13)
where b is the confocal parameter: b= 2n(ω)λ
π
(n(ω)2−NA2
NA2
)
,
J is the phase matching integral: J (bΔk) = ∫ +∞0 exp(ibΔkφ)
(1+2iφ)2 dφ ,
Δk= 3kω−k3ω is the phase mismatch, andC is a normalization factor that takes into account
power fluctuation and transmission changes between the first and second z-scan. Iglass/liq and
Iglass/air are the THG signals measured at the glass/liquid and glass/air interface in the first and
second z-scan. Under moderate numerical aperture excitation, the above equation can simplified
as follows:
χ(THG)liq
χ(THG)glass
=
(
1±
√
Iglass/liq
Iglass/air
×C
)
(14)
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Fig. 3. Effect of χ(3) on THG-FWM contrast. (a) z-scan geometry used for estimating
χ(THG) and χ(FWM) of various liquids relative to glass. The focus of a coverslip-corrected
objective is scanned through a water-glass and a glass-liquid interface. (b) Top, THG (left)
and FWM (right) z-scan profiles for different liquids (immersion oil, water, plant oil). The
displayed profiles are normalized to their values at the first interface. Bottom, estimated
values of χ(THG) (left) and χ(FWM) (right) relative to glass (see text), for different OPO
wavelengths and TiS-OPO frequency differences. Deviation of the water χ(FWM) curve
near 3600cm−1 is due to the presence of CARS at this frequency shift. It can be seen
that χ(3)water < χ(3)oil in all the conditions explored here. (c) Simultaneously recorded images
of immersion oil droplets in water for λOPO = 1140nm and ωTiS −ωOPO = 3890cm−1.
Water/immersion oil interfaces are visible in the THG images, and immersion oil produces
a stronger FWM signal than water. Scale bar: 50µm.
As seen from this expression an ambiguity remains in the determination of χ(THG) due to
the two possible signs. This ambiguity was resolved using additional relative measurements at
the interfaces between the different liquids. [12, 20]
We estimated χ(FWM) as a function of the frequency difference between the Ti:S and the
OPO for frequency shifts ranging from 3550cm−1 to 3890cm−1, and χ(THG) as a function of
the OPO wavelength between 1140nm and 1200nm. The measured values relative to glass are
displayed in Fig. 3.
Consistent with previous studies [12], these data show that χ(THG)water < χ(THG)oil , which explains
why water/lipid interfaces are visible in THGmicroscopy [14]. The measurements also indicate
that χ(FWM) values for water, immersion and plant oil are significantly different at 3890cm−1
where there are no vibrational resonances for the three liquids (Fig. 3b). Therefore nonresonant
FWM microscopy is expected to distinguish oil droplets from water with a good contrast, as
illustrated in Fig. 3c.
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These experiments indicate that χ(THG) and χ(FWM) have comparable values, and that
their relative values for the materials considered here have similar relative order, i.e.
χ(3)water < χ
(3)
immersionoil < χ
(3)
glass < χ
(3)
plant oil holds true for both processes.
Quantitative differences are observed in the case of plant oil and water for which the ratio
χ(THG)liquid /χ
(THG)
glass is found to be higher than χ
(FWM)
liquid /χ
(FWM)
glass . This may be related to resonant
enhancement of the χ(THG), since both liquids exhibit absorption in the 1100nm-1200nm
range. Another difference between THG and FWM is observed in the spectral dependence of
χ(FWM) for water (Fig. 3b). This is attributed to the presence of resonant CARS from water,
since OH bonds exhibits vibrational resonance between 3300cm−1 and 3600cm−1, whereas
immersion and plant oils have no vibrational resonance in the frequency range studied here.
Consistently, the estimated value for χ(FWM) of water decreases with the frequency shift, while
the estimated χ(FWM) of immersion oil is constant. We conclude that, despite the possible
presence of electronic or vibrational resonances, the FWM signal can generally be considered
as a qualitative χ(3) map for analyzing THG images.
3.3. THG-FWM microscopy of a zebrafish embryo during early divisions
THG microscopy has proven effective for studying cell divisions in the early zebrafish em-
bryo [5]. In particular, THG images highlight the boundaries of cells, nuclei, and yolk platelets
with remarkable contrast [4, 5]. However the interpretation of these images is not immediate,
since a strong THG signal can originate from different sample geometries (interfaces or
inclusions), and from either a local increase or a local decrease in χ(3). To gain insight into the
origin of these THG signals, we recorded time-lapse THG-FWM images of zebrafish embryos
during early cell divisions. The embryos were mechanically dechorionated, and maintained
in the observation chamber using low-density agarose as described in [4, 5]. Representative
images are shown in Fig. 4.
A first straightforward observation is that non-resonant FWM signals are not homogeneous
in space, and therefore provide an image of the sample. As expected from χ(3) measurements
in water and lipids, different media produce different signal levels. For example, the lipid-rich
interface between the cells and the yolk is particularly visible in the FWM images. This has
implications for CARS imaging since the FWM signal is what is usually termed “non-resonant
background” in the context of CARS microscopy, where it interferes coherently with resonant
vibrational CARS signals and signal scales as ICARS ∝
∣∣∣χ(3)r∣∣∣2+ ∣∣∣χ(3)nr∣∣∣2+ 2χ(3)nr.ℜ(χ(3)r)
[7, 8]. As illustrated in Fig. 4, this electronic (non-resonant) contribution is not homogeneous
and, in short, generally hinders the detection of non-lipid-related signals in CARS microscopy.
Another observation is that THG and FWM images are significantly different. As discussed
above, THG images highlight the spatial variations Δχ(3), and FWM can be qualitatively used
as a χ(3) map to interpret THG images. In the zebrafish embryo during early divisions, THG
signals produce contrasted images of cell contours. Such a contrast could result either from
a χ(3) difference between adjacent cells, or from the presence of a large inter-cellular space
at this stage of development. The latter interpretation was proposed in [5] and is here con-
firmed by combined THG-FWM imaging: a local FWM signal decrease is consistently detected
around cells (figure 4b). This indicates that the cytoplasm has higher χ(3) than the extracellular
medium, and that it is the inter-cellular spacing rather than optical differences between cells
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Fig. 4. THG-FWM microscopy of a zebrafish embryo during early divisions. (a) Imaging
geometry. (b) Simultaneous THG and FWM images showing the different contrasts. THG
highlights the spatial variations Δχ(3). FWM reveals χ(3) distribution, which is not ho-
mogeneous. THG contrast from cells, nuclei contours, vesicles, and yolk structures can be
understood from the FWM image. (c,d, and Media 1) Dividing cells before (c) and after
(d) disruption of the nuclear envelope. THG and FWM images provide different informa-
tion about the structural reorganisation of the cytoplasm and the nucleus (see text). Pixel
accumulation time: 5µs. Scale bars: 30µm.
or a local lipid accumulation near membranes which is responsible from the high THG signal
around cells. //
Signals in the yolk region are also remarkable. In the early zebrafish embryo, the vitelline
stores form a foam-like arrangement of packed yolk globules (or platelets) separated by canali-
culi filled with ooplasm (see e.g. [26]). The yolk generally produces a strong FWM signal, and
the contours of the yolk globules are readily visible in THG microscopy images. From the ratio
between xy and xz oriented yolk interfaces in THG images [5], the spacing (ooplasm) between
globules can be estimated to be less than 500nm wide, in agreement with morphological obser-
vations [26]. Since signal in coherent nonlinear microscopy scales as the squared volume of the
probed structure, this small size explains why these contours do not clearly emerge against the
strong coherent signal from the yolk globules in the FWM images (figure 4b). This observation
again illustrates the complementarity of the two images. THG exhibits superior sensitivity to
χ(3) spatial variations, but images must be interpreted with care (different geometries and dif-
ferent Δχ(3) signs give the same signal), while FWM signal level provide clearer information
about the geometry and media being observed.
More intriguing is the time dependence of THG-FWM signals from nuclei during cell
divisions. As previously reported, THG highlights the contours of the cell nuclei. FWM images
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indicate that the nuclei exhibit reduced χ(3) compared to the cytoplasm, which explains why
nuclear contours are visible in THG images (Figure 4c). Before cell division, the THG signal
from the nucleus disappears [5], most likely when the nuclear envelope is disrupted. THG-
FWM imaging shows that this THG signal coincides with an increase in nuclear FWM signal,
which then becomes comparable to cytoplasmic FWM signal (Figure 4d). This may reflect a
redistribution of material between the nucleus and the cytoplasm, and/or a reorganization of
the nucleus. This latter hypothesis is strengthened by the observation that, after the disruption
of the nuclear envelope, FWM is constant across the cytoplasm and nucleus whereas THG is
lower in the nucleus (Figure 4d). This difference between the evolution of the two signals may
be related to a sub-wavelength material reorganization, as illustrated by the simulations shown
in Figure 1. Although more experiments are obviously needed to fully decipher these images,
they illustrate that combining χ(3) signals with different phase matching conditions provides
information about intracellular structures at the sub-µm scale.
3.4. Label-free multimodal THG-FWM-SHG-2PEF imaging of live Caenorhabditis elegans
worms
In addition to THG and FWM, other nonlinear signals can be produced with femtosecond
pulses in biological tissues. We recorded simultaneous THG-FWM-SHG-2PEF images of live
unlabeled C. elegans worms, shown in Fig. 5. Young adult worms from the wild type strain
N2 were transferred to a microscope slide coated with a thin layer of agarose gel and were
immobilized using sodium azide and levamisole. Coherent THG, FWM, and SHG signals
were detected in the forward direction and separated with two dichroics, while 2PEF was
epidetected. Signals were detected using standard pixel accumulation times, i.e. 5-10µs. We
note that coherent nonlinear signals (THG, SHG, FWM) are emitted over spectrally separated
narrow bandwidths (a few nanometers), so that independent detection of multiple coherent
signals is relatively simpler than multicolor fluorescence detection.
Strongest signals in both THG and FWM images were obtained from vesicles in the intesti-
nal cells and in the epithelium. These compartments are mostly lipidic and have been imaged
previously using coherent Raman microscopies in various physiological contexts [27, 28, 29].
Apart from these lipid-related signals, THG and FWM signals provided complementary
information, as in the zebrafish embryo. THG revealed optical variations (Δχ(3))2 such as
interfaces over a dark background, while FWM revealed the distribution of (χ(3))2 levels
within the sample. For example contrasted THG signals delineated interfaces in the pharynx
and vulva, corresponding to signal level variations in the FWM image. Epithelial lipids not
easily accessible to staining [28] are visible in FWM images and produce contrasted THG
signals.
2PEF from fluorescent vesicles was simultaneously produced by the Ti:S beam and detected
on a fourth channel. This signal identifies a particular subset of lysosome-related gut vesicles
[30, 28], and is not observed from e.g. the epithelial lipid vesicles visible in the THG/FWM
images. Finally, SHG was also simultaneously obtained from the pharynx, body wall, and vulva
muscles with remarkable specificity [2]. A small amount of 2PEF was detected in the SHG
channel due to imperfect filtering, and was removed by linear combination of the raw images.
4. Discussion
Far from resonance, THG and FWM probe a similar parameter (the real part of the third-order
nonlinear susceptibility, even if χ(THG) and χ(FWM) are generally different). However the two
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Fig. 5. Simultaneous THG-FWM-SHG-2PEF imaging of live unstained C. elegans worms.
The four signals were detected simultaneously from the pharynx (a-e) and the midbody
(f-j) of young adults. THG/FWM provide complementary morphological information from
the pharynx, intestinal cells, embryos, and lipid stores. Additionally, SHG reveals pharynx,
vulva, and crawling muscles, and 2PEF reveals fluorescent gut vesicles. pha: pharynx; int:
intestine; bwm: body wall muscles; emb: embryo; vul: vulva; vm: vulva muscles. Scale
bars: 20µm. See also Media 2.
signals result from different phase-matching conditions and therefore provide different infor-
mation. Practical implementation of THG imaging is much simpler because it requires a sin-
gle excitation beam and no spatio-temporal synchronization. As such, it is easily combined
with e.g. SHG imaging. Moreover, THG highlights heterogeneities and produce contrasted,
background-free images amenable to algorithmic analysis [5]. However THG image interpre-
tation is complex, so that when working on a new application, THG contrast often needs to be
characterized. FWM images provide χ(3) maps and are therefore useful for THG image inter-
pretation. Moreover, we have shown that combined THG-FWM imaging has the potential to
provide additional size information in the sub-wavelength range.
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We note that with the experimental conditions used here (250 fs pulses), FWM signals were
significantly higher than THG signals. This is related to the fact that the coherence length is
shorter for THG than for FWM with focused beams, and that coherent signals scale as the
square of the effectively probed volume. However balancing between the signals could be
achieved by adjusting the relative power or temporal characteristics of the OPO and TiS pulses.
We also point out that wave-mixing processes such as FWM are sensitive to chromatic aber-
ration induced by the microscope and the sample. Any mismatch between the foci results in
efficiency drop and dark artefacts in the images - a difficulty common to imaging techniques
combining two laser beams.
Our experiments show that, despite these technical difficulties, efficient multimodal imaging
combining simultaneous 2PEF, THG, FWM and SHG signals is possible in live organisms, and
illustrate the complementary information provided by these modalities.
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Chapitre 4
Faisceau de Bessel et microscopie
a` profondeur de champ e´tendue
Note : ceci est une version raccourcie du manuscrit ne comportant que
les travaux publie´s a` la date de la soutenance. La version comple`te sera
mise en ligne ulte´rieurement.
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Chapitre 5
Microscopie non line´aire a` nappe
de lumie`re
Note : ceci est une version raccourcie du manuscrit ne comportant que
les travaux publie´s a` la date de la soutenance. La version comple`te sera
mise en ligne ulte´rieurement.
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Conclusion
Au cours de cette the`se nous avons de´veloppe´ et mis en œuvre des strate´gies per-
mettant d’ame´liorer deux aspects des microscopes non line´aires actuels : le nombre de
signaux non line´aires simultane´ment observables d’une part, la vitesse d’acquisition
d’autre part.
Dans un premier temps, nous avons ainsi explore´ la possibilite´ de produire des
signaux multiples au moyen de deux trains d’impulsions synchronise´s de longueur
d’onde centrale distincte (Chapitre 2). Nous avons montre´ que cette approche
permet d’exciter de fac¸on optimale et simultane´e trois prote´ines fluorescentes res-
pectivement bleue, jaune, et rouge. Une application directe de cette me´thode, mise
en œuvre au laboratoire, consiste a` imager de grands volumes de tissus marque´s
avec des transge`nes Brainbow dans le but d’e´tudier la connectivite´ ou le lignage
cellulaire dans le cortex et le tronc ce´re´bral de souris. Suite a` ces e´tudes nous avons
pu estimer que 16 couleurs distinctes peuvent eˆtre re´solues sans ambigu¨ıte´ en tenant
compte de la variabilite´ de l’expression des couleurs et du bruit de mesure. D’autre
part, nous avons e´galement montre´ que cette approche permet de combiner effi-
cacement l’imagerie de fluorescence multi-couleurs avec l’imagerie morphologique
sans marquage fournie par les signaux de THG, ou plus ge´ne´ralement de combi-
ner plusieurs signaux non line´aires tels que la fluorescence, la ge´ne´ration de seconde
(SHG) et troisie`me (THG) harmoniques, ainsi que le me´lange a` quatre ondes (FWM)
(Chapitre 3).
Dans un deuxie`me temps, nous avons e´tudie´ the´oriquement et expe´rimentalement
la possibilite´ d’augmenter la vitesse d’imagerie. Pour cela, nous avons tout d’abord
analyse´ et teste´ expe´rimentalement plusieurs manie`res de produire des faisceaux de
Bessel focalise´s afin d’augmenter la profondeur de champ d’un microscope a` balayage
(Chapitre 4). Il re´sulte de cette e´tude que l’utilisation d’un modulateur de phase
spatial reconfigurable (spatial light modulator) se re´ve`le eˆtre la me´thode la plus
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performante.
Enfin, en vue d’augmenter la vitesse d’acquisition tout en pre´servant le sectionne-
ment optique, nous avons construit un microscope biphotonique a` nappe de lumie`re
de profil spatial programmable. Dans cette ge´ome´trie nous avons compare´ des profils
d’excitation de type gaussien et de Bessel (Chapitre 5). Nous avons montre´ que les
faisceaux de Bessel permettent d’homoge´ne´iser la re´solution le long du champ de vue
contrairement aux faisceaux gaussiens et qu’ils permettent e´galement de diminuer
les variations des signaux de fluorescence lie´es aux aberrations que subit le faisceau
au cours de sa propagation. Cependant, l’utilisation de faisceaux de Bessel impose
quelques compromis car le volume total illumine´ est plus important. Nous avons pu
remarquer que cela a pour effet de re´duire le sectionnement optique et de diminuer
l’effet de paralle´lisation de l’excitation.
Suite aux travaux sur l’imagerie multi-couleurs (collaboration avec les e´quipes
de Jean Livet–Institut de la Vision et de Xavier Morin–ENS), plusieurs applications
portant sur l’e´tude des connectomes, ou sur le lignage cellulaire peuvent maintenant
eˆtre poursuivies. Pour l’e´tude de re´seaux neuronaux, il est de´sormais essentiel de
travailler sur l’automatisation de l’imagerie et le traitement des donne´es car de
grands volumes ne pourront eˆtre reconstruits efficacement sans ce pre´requis. Pour
cela des algorithmes de segmentation des donne´es robustes, ainsi que des me´thodes
permettant d’augmenter la profondeur de pe´ne´tration sont a` mettre au point afin
que les donne´es puissent eˆtre traite´es automatiquement (transparisation des tissus,
optique adaptative, ou encore block face). En revanche, des e´tudes sur le lignage
cellulaire dans le syste`me nerveux central peuvent eˆtre mene´es de`s a` pre´sent graˆce
au syste`me d’imagerie que nous avons pre´sente´. Il serait notamment inte´ressant
d’observer le de´veloppement de tissus in vivo marque´s par un nombre ade´quat de
clones.
Par ailleurs, le microscope a` profondeur de champ e´tendue que nous avons
imple´mente´ au laboratoire pourrait par la suite servir a` scanner rapidement des
lames histologiques dont le contenu en collage`ne fibrillaire ou en lipide doit eˆtre
dose´ rapidement. De plus, il serait inte´ressant de confirmer expe´rimentalement les
effets d’accord de phase pre´dits en THG pour des faisceaux de Bessel fortement
focalise´s dont nous avons montre´ nume´riquement qu’ils modifiaient fortement les
signaux produits par diffe´rentes ge´ome´tries d’e´chantillon. Dans un deuxie`me temps,
ces effets pourraient eˆtre exploite´s pour sonder l’organisation sub-microme´trique de
milieux organise´s.
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Enfin, le microscope a` nappe de lumie`re biphotonique construit au laboratoire
peut eˆtre directement utilise´ avec des profils d’excitation gaussiens pour l’imagerie
de fluorescence rapide (10 ms par image de 1000 × 1000 pixels avec un voxel de
0,67 × 0,67 × 3,0µm3). D’autre part, ce microscope pourra servir a` comparer de
fac¸on plus quantitative la robustesse aux aberrations et a` la diffusion de profils
d’excitation de type gaussien et de Bessel. Par ailleurs, il sera ne´cessaire d’e´tudier
expe´rimentalement la photo-toxicite´ induite par les deux types de faisceaux et de
la comparer a` celle induite par l’imagerie point a` point. Enfin, la transposition
des approches multi-couleurs dans une ge´ome´trie orthogonale pourrait permettre de
disposer d’un syste`me pour l’imagerie multi-couleurs biphotonique rapide.
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Re´sume´ : Le travail effectue´ au cours de cette the`se a porte´ sur le de´veloppement et la mise en
œuvre de nouvelles strate´gies en microscopie non line´aire permettant d’augmenter le nombre de
signaux non line´aires simultane´ment observables d’une part, et la vitesse d’acquisition d’autre
part. Dans un premier temps, nous avons explore´ la possibilite´ de produire des signaux mul-
tiples au moyen de deux trains d’impulsions synchronise´s de longueur d’onde centrale distincte.
Nous avons montre´ que cette approche permet d’exciter de fac¸on optimale et simultane´e trois
prote´ines fluorescentes respectivement bleue, jaune, et rouge. Une application de cette me´thode
consiste a` imager de grands volumes de tissus marque´s avec des transge`nes Brainbow dans le
but d’e´tudier la connectivite´ ou le lignage cellulaire. Plus ge´ne´ralement, nous avons montre´ que
cette approche permet de combiner plusieurs signaux non line´aires tels que la fluorescence, la
ge´ne´ration de seconde (SHG) et de troisie`me (THG) harmoniques, ainsi que le me´lange a` quatre
ondes (FWM). Dans un deuxie`me temps, nous avons e´tudie´ la possibilite´ d’augmenter la vitesse
d’imagerie. Pour cela, nous avons mis en œuvre plusieurs manie`res de produire des faisceaux de
Bessel focalise´s afin d’augmenter la profondeur de champ d’un microscope a` balayage. Enfin,
en vue d’augmenter la vitesse d’acquisition tout en pre´servant le sectionnement optique, nous
avons construit un microscope biphotonique a` nappe de lumie`re de profil spatial programmable.
Dans cette ge´ome´trie nous avons compare´ les proprie´te´s d’imagerie de profils d’excitation de
type gaussien et de Bessel pour des applications en biologie du de´veloppement.
Mots-cle´s : Microscopie multiphotonique, microscopie multimodale, microscopie a` nappe de
lumie`re, faisceau de Bessel, imagerie de tissus Brainbow.
Abstract: This work aimed at developing novel strategies in nonlinear microscopy to increase
the number of avalaible contrasts and the imaging speed. Firstly, we investigated the use of
synchronized pulse trains for multimodal nonlinear microscopy. We showed that this configura-
tion allows the simultaneous and effective two photon excitation of blue, green-yellow and red
fluorescent proteins. We have applied this technique to image large volume of Brainbow labeled
tissues to develop strategies for mapping neural networks and reconstructing cell lineage trees
in the central nervous system. More generally, we showed that synchronized pulse trains provide
access to a broad range of nonlinear optical effects such as: two photon excited fluorescence
(2PEF), second (SHG) and third harmonic (THG) generation and four-wave mixing (FWM).
We then investigated strategies to increase the imaging frame rate of nonlinear microscopes.
For this purpose, we first designed and built optical schemes that rely on Bessel beams in order
to increase the depth of field of raster scanning microscopes. Finally, to potentially increase the
imaging frame rate without degrading the optical sectionning we developped a nonlinear light
sheet microscope with programmable excitation beam shape. Using this microscope, we com-
pared the imaging properties of different excitation profiles (Gauss and Bessel) for applications
to embryo imaging.
Keywords : Multiphoton microscopy, multimodal microscopy, light sheet microscopy, Bessel
beam, imaging of Brainbow-labeled tissues.
